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Résumé   
 L’objectif de ce travail est de proposer une méthode d’imagerie 
fonctionnelle aortique accessible aux cliniciens. La méthode combine la 
tomodensitométrie (TDM) et la mécanique des fluides numériques (CFD: 
Computational Fluid Dynamic) dans un processus quasi-automatisé, qui 
modélise l’aorte avec un minimum d'intervention humaine. Cette méthode a 
permis d’étudier une  population de 52 cas (22 aortes saines, 30 anévrismes 
abdominaux sous rénaux) pour une meilleure compréhension des 
paramètres morphologiques et hémodynamiques de l'aorte. 
Nous avons pu démontrer la faisabilité de notre méthode de 
modélisation par l’enchaînement de l’analyse morphologique (Osirix, 
Pixmeo, Switzerland) et fonctionnelle (XFlow, Next Limit Technologies, 
Madrid). 
La mise en relation de l’exploration morphologique de l’aorte   
(diamètres, volumes) avec les résultats CFD (vitesse, pression, contrainte de 
cisaillement par segments aortiques) a permis d’émettre des hypothèses sur 
le remodelage de la paroi artérielle,  le déplacement des endoprothèses et le 
risque de rupture de l’AAA. Ce travail propose un nouveau type d’imagerie 
fonctionnelle qui complète le diagnostic basé uniquement sur l’analyse des 
diamètres aortiques.          
La modélisation CFD basée sur la méthode Lattice Boltzman présente 
de nombreux avantages (rapidité, gestion des géométries, maillages, 
interface) par rapport à la méthode de CFD traditionnelle qui résout  les 
équations de Navier-Stokes.  
Ces avantages ont permis à un clinicien autonome de mener à terme cette 





Morphological and Functional Imaging of the Aorta  
The goal of this project is to propose a functional aortic imaging method 
accessible to clinicians. This method combines Computed Tomography (CT) 
and Computational Fluid Dynamics (CFD) in a quasi- automated process, with 
minimal human intervention. This method was used to study a population of 
52 cases (22 healthy aortas, 30 abdominal aortic aneurysm (AAA) for a better 
understanding of the morphological and hemodynamic parameters of the 
aorta. 
We demonstrated the feasibility of our modeling approach by linking the 
morphological analysis (Osirix, Pixmeo, Switzerland) and functional analysis 
(XFlow, Next Limit Technologies, Madrid). The relationship between 
morphological exploration of the aorta (diameters, volumes) and the results 
of CFD (velocity, pressure, wall shear stress of aortic segments) allowed 
speculating on the arterial wall remodeling and the risk of AAA rupture. This 
project proposes a new type of functional imaging which complete the 
diagnosis based on the analysis of aortic diameters. 
CFD modeling based on the Lattice Boltzmann method has many advantages 
(speed, geometries management, meshes, interface) compared to the 
traditional method of CFD solving the Naviers-Stokes equations. These 
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Chapitre 1. Introduction générale 
1.1 Place de la biomécanique dans la pathologie aortique 
Les pathologies cardio-vasculaires sont un problème majeur de santé 
publique dans les pays industrialisés et la deuxième cause de mortalité après 
le cancer [73]. Parmi ces maladies, les anévrismes aortiques abdominaux 
touchent 5-7% des personnes âgées de plus de 60 ans aux Etats Unis et sont 
la cause d’approximativement de 9000 morts chaque année [63]. Ils 
représentent la 13ème cause de mortalité en UK  et la troisième cause de 
mort subite après les maladies coronaires. 
Au cours des dernières années, de grandes avancées ont été réalisées dans 
leur diagnostic et leur prise en charge, notamment pour les techniques 
d’imagerie. Par ailleurs, au milieu des années 1990, le traitement des 
anévrismes de l’aorte abdominale a évolué par la mise en place d’une 
endoprothèse par voie endovasculaire. Cette technique a été proposée 
comme alternative au traitement classique par chirurgie ouverte. L’évolution 
de la pathologie reste basée essentiellement sur l’analyse morphologique, le 
gold standard en termes de classification et d’indication thérapeutique étant 
le diamètre aortique. Malgré les recommandations de prise en charge des 
AAA, encore 2% d’anévrisme rompus sont observés par an [10],[11]. Le 
diamètre aortique reste le gold standard, car il est facile à mesurer et 
reproductible, mais il est souvent pris en défaut. En effet la rupture peut 
survenir pour des petits AAA de manière imprévisible [10],[52] et c’est pour 
cette raison que l’on peut dire que le diamètre aortique n’explique pas tout; 
il s’avère donc insuffisant pour comprendre la physiopathologie des lésions 
artérielles et définir leur potentiel évolutif. 
D’après la loi de Laplace, la taille intervient sur la tension pariétale, mais 




paroi d’un vaisseau dépend aussi du flux qui traverse sa lumière. Il exerce  à 
la fois des forces radiales de pression  et tangentielles de cisaillement 
pariétal [17],[70]. 
Dans ce contexte, l’hémodynamique joue un rôle clé et se présente comme 
la meilleure source d’informations pour comprendre le remodelage de la 
paroi  et l’évolution des pathologies aortiques. Elle apparaît donc comme un 
facteur pertinent qui oriente vers une stratégie décisionnelle moins passive, 
basée sur la stratification du risque de dilatation ou de rupture précoce dans 
l’histoire naturelle de la maladie ; visant à une thérapeutique élective.    
A partir des années ‘90’, la mécanique des fluides numériques (MFN) faisait 
son entrée dans le domaine de la pathologie vasculaire. Autant pour la 
biomécanique que pour les cliniciens, l’intérêt de la communauté 
scientifique croit de jour en jour et suscite aujourd’hui une multitude 
d’études sur tous les territoires du système cardiovasculaire.  
Toutefois, l’exploration vasculaire par MFN  reste encore un travail fastidieux 
et souvent inaccessible pour les cliniciens. A cela s’ajoute qu’il n’existe pas 
un examen d’imagerie qui donne un accès précis et facile aux paramètres 
biomécaniques. 
L’objectif général de ce travail est de proposer une méthode d’imagerie 
fonctionnelle aortique accessible aux cliniciens. Cette méthode combine la 
tomodensitométrie (TDM) et la mécanique des fluides numériques (MFN ou 
CFD : Computational Fluid Dynamic pour les anglosaxons) dans un processus 
quasi-automatisé, qui modélise l’aorte avec un minimum d'intervention 
humaine. Cette expérience a permis d’étudier une population relativement 
importante sur l’aorte saine et sur des AAA avant et après traitement par 




travail nous a permis d’obtenir une base de données pour l’étude de l’aorte 
saine et pathologique. 
1.2 Le « Wall Shear Stress » : définition et conséquences biologiques 
Parmi les paramètres pouvant être  extraits des calculs numériques, le plus 
utile en physiopathologie vasculaire est sans doute la contrainte de 
cisaillement, une force appliquée parallèlement à une surface. Mieux 
connues sous le nom de ‘’Wall Shear Stress’’ (WSS), traduit comme le 
frottement ou le cisaillement du sang contre la paroi vasculaire (figure 1-1 et 
figure 1-3).  
Il a été remarqué que les lésions d’artérioscléreuses apparaissent à proximité 
des points de bifurcation vasculaire. Deux hypothèses contradictoires sont 
avancées dans les années 1970 pour expliquer la distribution de ces lésions. 
D’une part, Fry et al. [27] ont expliqué qu’un WSS très élevé pouvait 
endommager la couche de cellules endothéliales et ont suggéré qu’un niveau 
élevé de cisaillement WSS > 40 Pa (Pascal) pouvait provoquer des lésions 
conduisant à la formation de la plaque. Cette implication était prouvée  par 
une exposition expérimentale de l'endothélium à une contrainte de 
cisaillement élevée. En revanche, Caro et al. [15] ont montré qu’un faible 
WSS jouait un rôle dans le développement des lésions vasculaires. Les 
observations et les études réalisées au cours des dernières décennies ont 
permis de valider l'hypothèse que le faible cisaillement augmente le risque 
d’apparition de lésions d’athérosclérose.  
Si l’écoulement du sang dans le système artériel est schématisé comme une 
suspension de particules, qui se comporte dans l’aorte comme un fluide de 
viscosité connue (μ), la contrainte de cisaillement (σ) peut être déterminée 
par le débit (Q), et le diamètre du vaisseau (d) conformément à la relation 




σ = 4μQ/πd3. 
Mais cette relation est valable uniquement en conditions dites de Poiseuille ; 
c’est-à-dire une lumière circulaire à diamètre constant, un flux laminaire, et 
un profil de vitesses parabolique. Dans ces conditions on peut rapprocher le 
WSS à σ  (en Pascals, avec 1 Pa =1 N.m-2 = 10 dynes.cm-2).  
En conditions cliniques, le WSS présente des oscillations et des gradients au 
cours du cycle cardiaque. Mais avant tout, il ne peut-être calculé 
analytiquement par la relation de σ  car les artères ne présentent pas les 
conditions de Poiseuille. En dehors de cette difficulté, le sang est un fluide 
viscoélastique qui passe d’un état liquide très fluide ‘comme l’eau’ (1.10-3 
Pa.s), pour les petits calibres (capillaires), à un état liquide visqueux (4.10-3 
Pa.s) pour les gros vaisseaux. Ce caractère non-‘newtonien’ du sang est un 
sujet d’étude à part entière. Dans ce contexte, nous allons considérer le sang 
comme un fluide newtonien car le terrain d’exploration présenté dans ce 
travail est l’aorte.   
Depuis les travaux de Caro et al.[15] dans les années 70, de nombreux 
travaux ont étudié le lien entre le flux sanguin et le changement dans la 
morphologie de la paroi artérielle. Parmi les plus cités, l’alignement des 
cellules endothéliales, leur perméabilité, les mécanismes d’adhésion, le 
transport des protéines, le transfert d’oxygène, le métabolisme des lipides, 
le dépôt de graisse ou de fibrine, la répartition des couches moléculaires au 







Figure 1-1: Illustration de la contrainte de cisaillement (parallèle à la surface des 
cellules endothéliales) causée par le flux sanguin, tension pariétale (perpendiculaire 
à la surface des cellules endothéliales) et extensibilité circonférentielle due à 
l'action de la pression. Adaptée de Chiu JJ et Chien S [17]. 
Des mesures expérimentales utilisant différentes méthodes ont montré que 
chez l'homme, le WSS varie de 1 à 6 dyn/cm² (0,1 à 0,6 Pa) dans le système 
veineux et de 10 à 70 dyn/cm² (1 à 7 Pa) dans celui des artères [47]. Les 
observations in vivo indiquent que l'augmentation ou la diminution de WSS, 
jouent un rôle essentiel dans l'homéostasie et le remodelage vasculaire. 
Le frottement pariétal est donc indispensable à la réponse immunitaire, à 
l’hémostase et à l’homéostasie tissulaire, mais il a également des effets 
délétères en conditions d’écoulement ‘anormal’. Une stagnation du flux va 
entraîner une augmentation des facteurs pro-coagulants, l’hyperplasie 
intimale et les dépôts lipidiques. Un WSS bas favorise donc la thrombose et 
conditionne la taille, la localisation et la vulnérabilité des plaques 
d’athérome [27], [47], (voir figure 1-2). A l’inverse, en cas de flux rapide, on 
constate un relâchement des fibres musculaires lisses provoqué par l’oxyde 
nitrique (NO)  et une dégradation de la matrice extracellulaire par les 




dilatation vasculaire, mais également une fragilisation de la plaque 
d’athérome [39]. 
Les études centrées sur l’application de la méthodologie MFN à la pathologie 
vasculaire considèrent habituellement le WSS dans leurs résultats, que soit 
dans les artères coronaires, les artères carotidiennes [1], [9], [76], l’aorte 
thoracique [24], l’aorte abdominale [57], les fistules artério-veineuse, dans le 
contexte du traitement endovasculaire par pose de stent et endoprothèse 




Figure 1-2 : Hypothèse sur le rôle de la contrainte de cisaillement de la paroi dans 
l'initiation et la croissance de la plaque d'athérome. Vitesses sanguines (flèches) 
dans une vue tangentielle d'une artère avec ses cellules endothéliales et intima ont 
été montré. Adaptée de Moore JE Jr [50] 
(a) faible contrainte de cisaillement de la paroi induit une lésion endothéliale 
(dysfonctionnement) avec augmentation de la perméabilité et de l'expression des 
molécules d'adhésion cellulaire sur la surface endothéliale.  
(b) le remodelage artériel et épaississement adaptatif de l'intima avec une 
accumulation de monocytes et de formation de cellules spumeuses ajuste la 
contrainte de cisaillement à la paroi à un niveau plus tolérée. 
(c) évolution vers une lésion sténosantes avancée par une réponse inflammatoire 
excessive déclenchée par la présence de facteurs de risque supplémentaires 





L’association entre WSS, athérosclérose et pathologie vasculaire n’est donc 
plus discutée mais reste limitée aux investigations in vitro. Si ce phénomène 
a été bien étudié au niveau cellulaire et tissulaire, en revanche on le connaît 
mal à l’échelle macroscopique. L’un des enjeux actuels de la recherche 
cardiovasculaire est d’appréhender cette corrélation biomécanique en 
conditions cliniques au niveau de la grande circulation, notamment par 
l’imagerie médicale [16]. Pour cela, il faut revenir aux bases de 
l’hémodynamique, c’est l’étude des forces d’interaction d’un fluide circulant 
au sein d’un domaine mathématique qui représente la géométrie artérielle, 
en faisant appel aux procédés utilisés en mécanique des fluides. 
 
Figure 1-3 : Forces hémodynamiques pertinentes à la pathogenèse de l’AAA. La 
pression hydrostatique est la force perpendiculaire agissant sur la paroi (A) ; le WSS 
est la force tangentielle  exercée par l’écoulement du fluide sanguin sur la paroi 
(B) ; la tension pariétale est la contrainte de contraction d’une surface pariétale 
exercée par les changements de pression dans la lumière (C). La tension est 
fonction de l’épaisseur de la paroi de la pression transluminale (différence entre 
pression extérieure et pression intérieure) et la courbure de la surface. Image 





1.3 Mécanique des fluides numérique 
1.3.1 Mécanique des fluides 
La mécanique des fluides est l’étude du comportement des fluides (liquides 
et gazeux) et des forces internes associées. Elle se divise en deux parties  
- La statique des fluides, qui étudie l’état du fluide au repos 
(hydrostatique) 
- La dynamique des fluides, qui étudie l’écoulement 
Lorsque l’on fait le bilan des forces qui s’exercent sur un fluide au repos ou à 
l’équilibre, on trouve des forces perpendiculaires à la surface, le poids et la 
pression, et des forces tangentielles, le glissement ou « frottement » des 
particules entre elles, on appelle cela l’hydrostatique. 
L’écoulement d’un fluide est un phénomène complexe, impliquant plusieurs 
facteurs qui peuvent être regroupés dans les modèles mathématiques 
conçus pour simuler son comportement. 
Deux grands systèmes d’approche au problème existent grâce à deux 
mathématiciens du 18ème siècle. Ces modèles portent leur nom: 
- L’approche Lagrangienne est une analyse intuitive du comportement 
du fluide et consiste à suivre les particules pendant leurs mouvements 
sous le profil spatial et temporel. C’est une approche réaliste à la 
modélisation, avec l’inconvénient de ne pouvoir préciser l’état du 
fluide dans chaque point de l’écoulement. 
- L’approche Eulérienne propose l’observation du mouvement du fluide 
d’un point fixe, en décrivant à tout instant la valeur d’une grandeur 
(par exemple une composante de la vitesse) associée à un point fixe 





Ces deux systèmes ont fait la base de la mécanique des fluides, et sont le  
point de départ pour les développements successifs qui ont vu le jour dans le 
domaine de la modélisation mathématique de l’écoulement. 
Des caractéristiques des fluides: 
- Un fluide peut être parfait ou réel : un fluide est dit parfait s'il est 
possible de décrire son mouvement sans prendre en compte les effets 
de frottement. Contrairement à un fluide parfait, qui n’est qu’un 
modèle pour simplifier les calculs et reste inexistant dans la nature, 
dans un fluide réel les forces tangentielles de frottement interne sont 
prises en considération. Ces forces s’opposent au glissement relatif 
des couches fluides. Ce phénomène de frottement visqueux apparaît 
lors du mouvement du fluide. 
- Un fluide peut être compressible ou incompressible : Un fluide est dit 
incompressible lorsque le volume occupé par une masse donnée ne 
varie pas en fonction de la pression extérieure. Les liquides peuvent 
être considérés comme des fluides incompressibles. Le sang, comme 
l’eau, est considéré un fluide incompressible. 
- Un fluide peut être Newtonien ou Non-newtonien : Les fluides 
"newtoniens" ont une viscosité constante ou qui ne peuvent varier 
qu'en fonction de la température. Les fluides "non newtoniens" ont la 
particularité d'avoir une viscosité qui varie en fonction de la vitesse et 
des contraintes qu'ils subissent lorsque ceux-ci s'écoulent. 
- Un écoulement peut être permanent (stationnaire) ou pulsé 
(instationnaire) : L’écoulement d’un fluide est dit permanent si le 
champ des vecteurs de vitesse des particules fluides est constant dans 
le temps. Notons cependant que cela ne veut pas dire que le champ 




- Un écoulement peut être laminaire, transitionnel ou turbulent (c’es-
à-dire que les particules ont un déplacement irrégulier) en fonction du 
nombre de Reynolds. En utilisant divers fluides à viscosités différentes 
et en faisant varier le débit et le diamètre de la canalisation ; Reynolds 
a montré que le paramètre qui permettait de déterminer si 
l'écoulement est laminaire ou turbulent est un nombre sans 
dimension appelé nombre de Reynolds donné par l’expression 
suivante:  
                                                     
V : Vitesse moyenne d’écoulement à travers la section considérée en 
(m/s) 
L : dimension caractéristique, soit L=Rayon ou L=2xRayon pour le 
diamètre de la conduite, 
ν : Viscosité cinématique du fluide (m²/s), 
Si Re<2000: l’écoulement est laminaire, 
2000<Re<105 : écoulement transitionnel 
Re>105: l’écoulement turbulent. 
Il faut retenir l’ordre de grandeur sachant que dans le corps humain, 
l’écoulement est plutôt laminaire même si on observe des tourbillons, mais 
ces derniers sont causés par la géométrie et non pas par la dynamique 
(facteur vitesse) de l’écoulement.  
Pour générer un débit au sein d’une conduite, il faut un gradient de pression. 
Cette perte de charge d’une extrémité à l’autre du tube est définie par la 
formule de Poiseuille, qui prend en compte la viscosité du fluide et les 
dimensions du conduit.  




déterminé par le nombre de Womersley, un groupement sans dimension 
formé par le produit de nombre de Strouhal (St) et nombre de Reynold (Re) : 
                                               = 	 =  
St : nombre de Strouhal 
ω : fréquence d’oscillation  où ω= 2 x π x BPM/60 en rad.s-1 
BPM : fréquence cardiaque en battements par seconde. 
L : diamètre de la conduite 
µ : viscosité dynamique 
Le flux est généralement laminaire au centre, avec une vitesse maximale, et 
lorsque l’on s’approche de la paroi les vitesses tendent vers 0 : on se situe au 









Figure 1-4: a: profil de vitesse; sous l’effet des forces d’interaction, entres molécules 
de fluide ou avec la paroi, les particules de fluide possèdent des vitesses différentes; 
Δz : distance entre deux couches de fluide contigüe.  b : la force de frottement et la 
viscosité. La force de frottement F est proportionnelle à la différence de vitesse des 
couches soit Δv, à la surface S et inversement proportionnelle à Δz. Le facteur de 







A partir de ces quelques notions ; nous disposons de toutes les grandeurs 
physiques minimales pour étudier la circulation du sang, que l’on modélise 
comme un fluide Newtonien incompressible à débit pulsé, au niveau des 
vaisseaux de gros calibre, porteurs de collatérales, de bifurcations, de 
sténoses ou d’élargissements. 
1.3.2 Mécanique des fluides numériques 
On parle de Mécanique des Fluides « numérique » par opposition à 
« analytique » ; situation dans laquelle tous les facteurs d’une équation sont 
définis et que sa solution exacte est connue en tout point. Mais certaines 
équations n’ont pas de solution analytique possible. C’est à partir de ce 
moment qu’une approximation peut-être trouvée par l’utilisation de 
méthodes de résolution numériques. En méthode numérique, on part d’un 
problème physique continu que l’on va « discrétiser », c’est-à-dire diviser en 
morceaux. Par exemple, l’imagerie médicale discrétise les tissus en sous-
domaines appelés pixels (en 2 dimensions) ou voxels (3 dimensions). Chaque 
sous-domaine est un  volume élémentaire caractérisé par ses « nœuds » qui 
représentent un nombre fini de coordonnées géométriques dans un champ 
continu réel. Toutes les informations associées à ces volumes élémentaires 
doivent être cohérentes du point de vue des lois de la physique. C’est le cas 
de la pression, la vitesse, la densité, la viscosité et la température. Les 
équations qui régissent les lois de la dynamique des fluides sont donc 
programmées dans un code de calcul pour faire converger l’ensemble des 
informations vers une solution qui est cohérente en tout point et en principe 
est l’image de la réalité. Cette méthodologie est très gourmande en 






Les équation de Navier-Stokes [35] 
L’équation de Naviers-Stokes pour un fluide newtonien est la suivant : 
= − + 	 	 + ∆ + (∇⃗. ⃗) (1) 
 ρ : densité (kg.m-3) 
t : temps (s) 
p : pression (N.m-2 ou Pa) 
	 : accélération de la pesanteur (m.s-2) 
µ : viscosité dynamique (Pa.s) 
u : vitesse (m.s-1) 
Lorsque le fluide est incompressible, alors : 
∇⃗. ⃗ = 0 (2) 
L’équation (1) devient dans ce cas   
= 	− + 	 	 + ∆ 	(3) 
 
Méthode de Lattice Boltzmann [61], [48], [32] : 
La méthode Lattice Boltzmann est l'origine de la théorie cinétique des gaz de 
Ludwig Boltzmann. L'idée fondamentale est que les gaz ou les fluides 
peuvent être constitués d'un grand nombre de petites particules qui se 
déplacent avec des mouvements aléatoires. L'échange de mouvement et 
d'énergie est atteint par le streaming et la collision. 
Lattice Gaz Automata (LGA) : 
Régimes LGA sont des modèles simples qui permettent de résoudre le 




de façon discrète dans un réseau de dimension d, dans une direction 
prédéterminée avec le temps t = 0,1,2, ..., et la vitesse ci, i = 0, ..., b, qui est 
également prédéterminée.  
Le modèle le plus simple est l'HPP, introduite par Hardy, Pomeau et de Pazzi, 
dans lequel les particules se déplacent dans un réseau carré à deux 
dimensions et dans les quatre directions (figure 5). L'état d'un élément du 
réseau à l'instant t est donnée par le nombre d'occupation  (r, t), avec i = 0,  
...,b particules , étant = 1  si présence et = 0 si absence de déplacement  




Figure 1-5: HPP Model. 
L'équation qui régit l'évolution du système est la suivante: 
= ( + ∆ , + ∆ ) = 	 ( , ) + ( , … ) 
Avec Ω est l’opérateur de collision pour chaque état ( ,….	 ) qui comporte 
l’état post-collision (  ….. ) la conservation de masse, quantité de 
mouvement et d’énergie, r est la position dans le réseau et  est la vitesse. 











L’équation de transport de Boltzmann  
L’équation de transport de Boltzmann est définie par: 
= ( + ∆ , + ∆ ) = 	 ( , ) + ( , … ) 
Avec  est la fonction de distribution des particules dans la direction i et  
est l’opérateur de collision.  
Lattice Boltzmann Méthode (LBM) 
Alors que les régimes LGA utilisent le nombre discret pour représenter l'état 
des molécules, la méthode de Boltzmann (LBM) fait appel à des fonctions de 
distribution statistique des variables réelles, en préservant par la 
construction de la conservation de  masse, la quantité de mouvement et 
d’énergie. 
On peut montrer que si l'opérateur de collision est simplifié par le 
rapprochement de  Bhatnagar-Gross-Krook (BGK), le régime devient un 
régime hydrodynamique aussi pour un faible nombre de Mach.  
Cet opérateur est défini comme suit: 
=
1
( − ) 
Où  est la fonction de l'équilibre local et  est le temps de relaxation (qui 
est lié à  la viscosité macroscopique). 
Habituellement, la fonction de distribution d'équilibre prend l'expression 
suivante :  
( , ) = 	 ρ(1 + + 	 ( − δ )  
Avec  est la vitesse du son, v est la vitesse mesoscopique, δ est Kronecker 
delta,  est construit pour la conservation de l’isotropie dans l’espace. 
Les régimes LBM sont classés en fonction de la dimension spatiale d et du 
nombre de la distribution de fonction b, ce qui entraîne la DdQb de notation. 




tandis que dans les trois dimensions des systèmes les plus utilisés soient le 
D3Q13, D3Q15, D3Q19 et D3Q27 (figure 1-6). 
Enfin, l'expansion de multi-échelle de Chapman-Enskog nous donne la 







Figure 1-6 : Des régimes LBM dans deux dimensions et trois dimensions. 
 
Tout travail de CFD comprend trois étapes principales (voir figure 1-7): 
 - le « pré-processing » consiste à créer la géométrie de départ. Un 
examen d’imagerie est le plus classique, mais il est aussi possible de 
partir d’un modèle théorique dessiné par conception assistée par 
ordinateur (CAO). Les examens d’imagerie tomodensitométrique sont 
un bon choix pour l’extraction des données géométriques, par sa 
résolution spatiale aujourd’hui infra-millimétrique, et par la 




de la pathologie aortique. Cette étape permet de générer un 
« maillage » qui est le domaine mathématique issu de la discrétisation 
de l’anatomie aortique. 
 - la deuxième étape est la « résolution » d’un problème de mécanique 
des fluides constitué par l’application des équations (les équations de 
Navier-Stokes et de Lattice Boltzmann, décrites dans le paragraphe ci-
dessus) au système défini; 
 -enfin le « post-processing » correspond à la récupération des données 
et  à l’analyse des résultats. Ainsi qu’à la présentation des résultats 














Figure 1-7 : Les étapes de mécanique des fluides numériques. Comme détaillé dans 
le texte, la chaine démarre par  l’acquisition de la géométrie. Les étapes successives 
s’occupent de la modélisation des conditions acquises pour ensuite mettre en route 
les calculs de la MFN à l’aide d’outils informatiques puissants. 
  
Analyse des résultats 
-  Qualitatifs 
-  Quantitatifs 
-  Statistiques 
…… 
Validation des résultats 
-Comparaison avec une 
solution analytique  






Préparation de la simulation 
Conditions aux limites et 
initiale (type, valeurs) 
Modèle physiques 
- Equations à résoudre 
- Modèle de turbulence 
…….. 
Schéma numériques 
-Discrétisation temporelle et 
spatiale 












































Figure 1-8: Les applications de la MFN  
 Les applications de la CFD sont multiples : ont retrouve quelques 
exemples dans l’industrie automobile, aéronautique, acoustique, 
marine, énergie éolienne et hydraulique, défense, civil, ponts et 
ventilation, manufacture, dispersion thermique, mélange de 




La CFD commence à être utilisé en médecine mais reste principalement 
appliquée au domaine de la recherche car plusieurs facteurs limitent encore 
son utilisation clinique. Ces facteurs sont principalement: 
- complexité géométrique; 
- difficulté à définir les bonnes conditions d’écoulement 
(débits/pression) dites « patient spécifiques »; 
- complexité de la rhéologie de la paroi, souvent non-linéaire et 
hétérogène; 
- Simplification des équations ou de la résolution spatiale et temporelle 
pour alléger la problématique; 
- Interpretation clinique des résultats issus de la CFD; 
- Relation avec la biologie (échelle mesoscopique (cm) / microscopique 
(μm). 
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Chapitre 2. Matériels et méthodes 
Nous nous proposons de combiner l’imagerie médicale (IRM et TDM) à la 
mécanique des fluides numérique pour explorer d’un point de vue 
hémodynamique l’aorte saine et pathologique, dans ce travail. La population 
a était recueillie au sein du service de Radiologie au CHU Rangueil à 
Toulouse. 
Les deux parties suivantes seront dédiées à la description en détail des 
étapes de modélisation par mécanique des fluides numérique. 
La dernière section sera dédiée à la description des paramètres qui seront 
analysés (morphologiques et fonctionnels) pour chaque population d’étude. 
2.1 Population étudiée 
Ce travail est composé de 3 groupes de patients 
 Le groupe de référence hémodynamique : 15 IRM chez des 
volontaires sains 
 Le groupe témoin : 22 aortes saines  
 Le groupe pathologique : 30 AAA  
Le premier groupe concerne 15 volontaires sains. Ces données issues d’une 
étude réalisée en 2008 (www.ocfia.org) ont été choisies car elles 
contiennent des mesures de vélocimétrie par IRM au niveau de chaque 
collatérale aortique. Il s’agît de mesures au niveau de la racine aortique, les 
vaisseaux du cou et au niveau du diaphragme. Cette base d’examen IRM a 
permis de définir les conditions hémodynamiques de référence. Les 
caractéristiques des fonctions moyennes seront détaillées dans la partie 
‘’conditions aux limites’’.  
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Les patients des deux autres groupes (témoins et AAA) ont eu une TDM 
thoraco-abdominale avec produit de contraste pour des indications non 
cardio-vasculaires (groupe témoin) ou dans un but diagnostique et de suivi 
de traitement (groupe AAA).   
Concernant le groupe témoin, le sex ratio est de 4,5 :1  (18 hommes et 4 
femmes), l’âge moyen était de 51,4 ans (de 23 ans à 63 ans).  
Concernant le groupe AAA, le sex ratio était de 14 (28 hommes, 2 femmes) 
du fait d’une importante prévalence masculine de la pathologie. L’âge 
moyenne était de 76,6 ± 7,6 ans  (de 63 à 88 ans). Ce groupe de patients est 
composé de deux sous-groupes : 15 AAA de petite taille (diamètre maximale 
<5,5 cm) et 15 AAA de grand taille (diamètre maximale ≥5,5 cm).   
2.2 Définition de la géométrie et maillage de surface 
2.2.1 Techniques d’acquisition 
La première étape de la chaine de travail est le recueil des examens 
d’imagerie. 
Les critères adaptés à ce projet sont : 
- le volume à modéliser doit être entièrement couvert par l’acquisition, c’est-
à-dire englober l’aorte depuis la valve aortique jusqu’à la bifurcation iliaque; 
- l’examen doit être réalisé avec injection de produit de contraste afin 
d’augmenter le contraste de la lumière circulante et faciliter son extraction; 
- l’épaisseur de coupe doit être assez fine (≤ 2 mm) pour reproduire de façon 
fiable un volume en trois dimension
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2.2.2 Techniques d’extraction du volume d’intérêt ou extraction de la 
géométrie (segmentation) 
Une fois l’acquisition réalisée, l’étape suivante consiste à extraire, à l’aide de  
différentes techniques informatisées, le volume d’intérêt du vaisseau à 
analyser. 
Cette étape est réalisée en utilisant le logiciel Osirix (Pixmeo, Suisse) auquel 
nous avons associé le « plug-in » CMIV_CTA_CT, modifié au laboratoire pour 
cet effet, car il est initialement destiné à l’extraction et l’étude des 
coronaires.  
L’interface du plugin permet d’indiquer brièvement des structures 
anatomiques que l’on veut garder ou rejeter (figure 2-1). Le système 
effectue une corrélation entre les voxels adjacents et de densité similaire, et 
propose une première extraction à partir de nos indications. On peut ensuite 
affiner celle-ci en jouant sur des corrections ciblées sur les erreurs 
observées. L’algorithme de segmentation propose alors un résultat plus 
proche du souhait de l’utilisateur. Le résultat de la segmentation est un 
masque appelé « lumen » par sa correspondance avec la lumière circulante. 
2.2.3 Génération du maillage 
Le maillage est une structure géométrique, généré par un processus de 
discrétisation, constitué par plusieurs points dénommés nœuds. Chacun 
d’eux sont interconnectés pour délimiter des cellules. Osirix est capable de 
générer des maillages surfaciques du type stéréo lithographie (STL) mais la 
qualité est assez médiocre. L’outil informatique utilisé dans notre travail est 
Amira (Konrad-Zuse-Zentrum fur Infformationstechnik Berlin, Germany, et 
Visage Imaging). 
  




Figure 2-1: Segmentation de la géométrie aortique en Osirix. La lumière artérielle a 
été  extraite par une technique de segmentation appelée ‘’seuillage d’intensité et 
de proche voisin’’. 
C’est un système multifonctionnel de visualisation 3D et de modélisation qui 
permet de manipuler virtuellement tout type de données scientifiques. 
Amira nous a permis de générer très simplement le maillage de surface au 
STL à partir du masque généré par Osirix. Nous obtenons une représentation 
géométrique de l’aorte mais elle est fermée aux extrémités (figure 2-2). 
Ce maillage est donc transféré dans un autre logiciel, Meshlab, pour couper 
les extrémités créant les orifices d’entrée et de sorties (racine aortique, tronc 
artérielle brachio-céphalique (TABC), artère carotide commune gauche 
(CCG), artère sous clavière gauche (SCG), artère mésentérique supérieure 
AMS, tronc cœliaque (TC), artère rénale (AR) gauche et droite, artère iliaque 
droite (AID) et gauche (AIG). Une fois découpé, on procède à un nouveau 
« lissage » avec Amira afin d’obtenir des « patchs » d’entrée et de sortie 
(inlet et outlet) de section droite afin d’imposer des fonctions d’entrée 
(racine aortique) et de sortie de flux (collatérales). Ces dernières 
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correspondent aux conditions hémodynamiques « aux frontières » du 
domaine numérique représenté par le maillage. 
 
Figure 2-2: Phase de génération du maillage : sur l’écran de gauche, on peut 
observer les différentes boites à outils correspondant aux opérations de post 
traitement. La géométrie ainsi modélisée est adaptée aux calculs de la MFN. 
2.3 Conditions aux limites 
La création du maillage clôture l'étape de la définition de la géométrie et 
impose de définir les conditions hémodynamiques (physiologiques) du 
modèle. Il s'agit de ce qui, en MFN, est dénommé « conditions aux limites » 
ou, selon la terminologie anglaise, « boundary conditions » (BC). Si les règles 
sont bien posées, et la géométrie est assez fidèle, les méthodes de 
résolutions numériques assurent l’exactitude du résultat. Si l’ensemble est 
robuste, le résultat est une bonne approximation de la réalité.  
 En résumé, il s'agit: 
- des conditions qui définissent les frontières du système, notamment 
l’entrée (inlet), les sorties du flux (outlets) et la paroi; 
- d’autres conditions liées à la composition du fluide et entrainant son 
interaction avec la paroi (densité, viscosité, température). 
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Les conditions imposées à l'entrée et aux sorties sont régulièrement des 
profils de vitesse (ou de débit) qui devraient correspondre au flux pulsatile 
physiologique [19],[65]. 
Dans cette étude, le profil de vitesse du fluide a été harmonisé à partir des 
données de vélocimétrie par IRM à partir de l’étude sur 15 volontaires sains. 
Ce travail a été réalisé par Docteur Marylou PARA, interne en chirurgie 
cardiovasculaire, encadrés dans le laboratoire lors d’un Master recherche 
dans la même période que ce projet de thèse de science. 
2.3.1 Vélocimétrie par contraste de phase 
Une séquence d’imagerie est destinée à mesurer le flux sanguin à l’entrée et 
aux principales sorties du segment aortique étudié, en utilisant la 
vélocimétrie par contraste de phase. Cette technique est basée sur un 
principe d’encodage de l’image, où l’intensité du contraste est une 
représentation de la vitesse de flux. En fait le décalage des phases entre les 
spins circulants et les spins statiques est proportionnel à la vitesse et 
apparaît sous forme de contraste à l’image [31]. Les mesures idéales sont 
obtenues quand la vitesse d'encodage (V enc) correspond exactement au 
maximum des vitesses (V max) à travers la section sélectionnée, qui doit être 
idéalement perpendiculaire à l’axe du vaisseau.  
Le contraste retrouvé dans les images est fonction de cette Venc. Si la Venc < 
Vmax, des phénomènes d’aliasing apparaissent, la mesure est faussée et le 
résultat inexploitable. En absence de ce phénomène, la valeur moyenne de 
vitesse (en cm/s) mesurée dans la section (cm2) permet de calculer le débit 
(en cm3/s)  qui traverse la section à chaque échantillon temporel. L’analyse 
des 25 phases cardiaques obtenues permet d’avoir 25 points et reconstruire 
la courbe de débit pour chaque examen étudié et pour chaque section 
explorée. L’intégrale sous la courbe de débit permet de connaître la quantité 
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de sang (en cm3 ou mL) qui a traversé la section par cycle cardiaque  
Techniquement, tout le cycle cardiaque est enregistré sur une même 
séquence composée de 20 à 35 phases cardiaques. 
A chaque phase, on a défini une ROI sur la section d’aorte observée dans 
l’image de magnitude de la phase. Cette ROI a été reproduite à l’identique 
(copier/coller) sur l’image de contraste de phase pour être finalement 
exportée sous forme de tableau cvs (figure 2-3).  
Pour convertir l’intensité de l’image en vitesse, on applique la formule 
suivante :  
V= Venc  x  2/4096 x  intensité  –  Venc 
Le débit instantané (en cm3/s) correspond à la vitesse moyenne dans la ROI 
(en cm/s) multipliée par la surface de la ROI (en cm2).  
Au niveau de l’aorte ascendante, le cumul des débits instantanés est  l’aire 
sous la courbe de débit (lorsque l’on fait le produit du débit instantané par la 
durée de la phase puis la somme des phases d’un cycle) ; est égal au volume 
d’éjection systolique du ventricule gauche.  
Cette quantité de flux F(t) qui traverse l’aorte au cours du temps est une 
fonction périodique dans le temps, que l’on peut représenter correctement 
par une série de Fourrier à 5 harmoniques selon la relation suivante.  
F(t) = a0+a1.cos(wt)+b1.sin(wt)+a2.cos(2wt)+b1.sin(2wt)+..+a5.cos(5wt)+b5.sin(5wt) 
Ce type de fonction a été utilisé pour décrire les conditions 
hémodynamiques dans notre modèle. 
Pour cette partie nous avons utilisé Osirix pour l’extraction des données 
vélocimétriques et Matlab pour l’ajustement à la série de Fourier, à partir 
des échantillons de débits mesurés par IRM. 













Figure 2-3 : Vélocité par contraste de phase est utilisée pour calculer les débits a 
l’entrées (aorte ascendante) et aux sorties (troncs supra aortiques, aorte 
descendante) du système. Le plan d’acquisition doit être perpendiculaire a l’axe 
longitudinal du vaisseau et la surface d’extraction bien contournée par rapport aux 
parois vasculaires. De profils de vitesse, on calcul les débits par extraction des 
valeurs sur la surface d'injection ainsi définie. 
 
Tableau 2-1: Géométrie des volontaires sains et ses débits mesurés par IRM. 
  Moyenne  Min- Max 
Age 37,5 24-70 
Sexe 7 F - 8 H   
Taille (cm) 174 165-190 
Poids (kg) 70,5 50-103 
Surface corporelle (m2) 1,84 1,53-2,22 
Débit théorique (l/mn) 6,2 4,9-7,6 
Débit mesuré (l/mn) 5,2 4-6,9 
Fréquence cardiaque (bpm) 66 46-104 
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2.3.2 Caractéristiques des volontaires saines 
Parmi la base d’examen à notre disposition au laboratoire, nous avons 
étudiés 15 volontaires sains 7 hommes et 8 femmes, moyenne d’âge de 37,5 
ans ; moyenne de taille de 174cm, et moyenne de poids de 70,5kg.  
Tableau 2-2 : Diamètre et vitesse mesurés en IRM des volontaires sains 
Diamètre (mm) Vitesse moyenne (cm/s) 
Vitesse max 
(cm/s) 
Ao ascendante 23,8 18-35 16,2 5,6-35 56,7 30,4-99,3 
TABC 8,2 6,3-12,2 13,5 7,4-26,4 46 27,9-73,6 
CIG 5,5 3,9-11,4 14,9 7,1-21,2 39,6 24,4-51,3 
SCG 7,3 5-13,9 11,1 6,4-23,2 43,8 27-59,2 
Ao 
descendante 17,6 13,2-24,7 19,9 7,6-35 64,9 31,4-93,5 
 
Tableau 2-3 : La répartition du flux des troncs supra aortiques  
% Moyen (%) 
Moyen 
ajouté (%) 
TABC 5,2-16,1 10,5 11,5% 
CIG 3,4-10,1 5,5 6% 
SCG 3,4-9,9 6,8  7,5% 
Ao descendante 61,1-74,4 68,1  
 
2.3.3 Profil de vitesse de fluide et conditions aux limites 
Définition de l’entrée et de sortie du flux 
La vélocimétrie par contraste de phase permet de retrouver les profils de 
vitesse de flux et d’en extraire une fonction périodique de débit :  
F(t)= (0.09202 + 0.08432*cos(t*6.83) + 0.1047*sin(t*6.83) + 
0.0003643*cos(2*t*6.83) + 0.07334*sin(2*t*6.83)  -0.01211*cos(3*t*6.83) + 
0.02343*sin(3*t*6.83) + 0.0001558*cos(4*t*6.83) + 0.008602*sin(4*t*6.83) 
+ 0.0005864*cos(5*t*6.83) + 0.006612*sin(5*t*6.83)). 
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Ou F(t) est le débit de masse en kg/s à l’entrée de l’aorte, avec une densité 
de 1056 kg/m3 pour le sang, (t) est le temps en s dans le cycle cardiaque. 
Au niveau des troncs supra-aortiques, nous nous sommes basé sur la 
répartition du flux calculé d’après IRM des volontaires sains : 11,5% F(t) pour 
TABC, 6% F(t) pour CCG, 7,5% F(t) pour SCG (tableau 2-4).  
- Lors de l’étude par IRM, il n’y a eu  que deux séries réalisées pour 
chaque volontaire : une acquisition qui recoupe l’aorte ascendante et 
l’aorte descendante à hauteur du tronc pulmonaire, et une acquisition 
au niveau des trois troncs supra-aortiques. C’est pour cette raison que 
nous ne pouvions pas calculer ni le débit, ni la répartition de ses 
branches abdominales. Nous nous sommes donc basés sur la 
physiologie théorique, à savoir la distribution du débit cardiaque aux 
différents organes et les débits régionaux au niveau les branches 
aortiques abdominales [12] [40]. La répartition des branches aortiques 
abdominales est selon la littérature (figure 2-4): 
- 20% F(t) pour le tronc cœliaque (TC), 
- 15% F(t) pour l’artère mésentérique supérieure (AMS), 
- 10% pour chacune artère rénale (AR).  
Il faut noter que l’ensemble des artères intercostales et vertébrales 
représente environ 10% du débit sanguin. Afin d’avoir un bilan de masse 
cohérent, nous avons réparti ce flux au prorata de chaque collatérale 
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Tableau 2-4: La répartition des sorties du flux utilisées comme conditions aux 
limites 






Chaque AR 10 
 
Définition des conditions intrinsèques du fluide 
Le fluide sanguin est modélisé comme un fluide incompressible, ayant une 
densité constante de 1,056 kg/m3 et une viscosité de 0,004 Pa.s. La fonction 
F(t) le caractérise comme un écoulement pulsé à l’intérieur d’une structure à 
paroi fixe, lisse mais non glissante. Les échanges thermiques étant 
considérés comme négligeables, on ne prend pas en compte la température. 
Les propriétés du fluide adoptées dans ce travail sont reportées dans le 
tableau 2-5. 
Définition des conditions de la paroi: 
Concernant les conditions de la paroi, nous avons adopté une géométrie fixe 
car elle est issue d’un scanner (TDM) non dynamique. Cette condition de la 
paroi est un élément important à considérer quand on analysera les résultats 
de l’analyse fonctionnelle.   
La condition de non glissement impose que la vitesse du sang est nulle au 
contact de la paroi artérielle. 
Un consensus existe dans la littérature concernant le caractère newtonien à 
utiliser pour le comportement du sang. Cependant, la réalité reste plus 
compliquée car le sang est composé par des érythrocytes et d'autres cellules 
en suspension dans le plasma. Ce dernier a en effet un comportement 
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newtonien, pour lequel, la viscosité ne varie pas en fonction de la force de 
cisaillement. Mais la viscosité des hématies est strictement dépendante de la 
composante cellulaire, et donc de l’hématocrite. Le sang finalement se 
comporte comme un fluide newtonien jusqu’à un certain seuil de friction 
(shear rate de 100 s-1), au delà il devient non-newtonien, comme c’est le cas 
dans les capillaires. 
Tableau 2-5 : Conditions aux limites, relatives aux caractéristiques intrinsèques du 
sang.  
Propriété du fluide Paramètre Valeur 
Comportement Fluide newtonien 
(viscosité constante) 
 
Viscosité dynamique μ (plus fréquent) ou η 0.004 Pa.s 
Densité Masse volumique constante 1056 kg/m3 
Compressibilité Fluide incompressible  
Entrée (inlet) Série de Fourier (5 harmoniques et 
fréquence cardiaque représentée par ω 
F(t) 
Sorties (outlet) Pourcentage de F(t) pour des branches 
aortiques 




Pour l’algorithme de résolution des équations de flux,  la pression 0 
correspond en fait  à une pression ‘’gauge’’, comme lorsque l’on ‘’fait le 
zéro’’ sur un cathéter de mesure invasive de la pression sanguine. Il n’est pas 
question de fixer à 0 la pression mais de donner un point de départ autour 
duquel des différences de pression vont s’installer. C’est d’ailleurs ce que 
nous avons pu constater : la pression affichée après calcul est une courbe 
synchrone du débit, correspondant au gradient de pression nécessaire à 
l’écoulement du sang entre l’aorte ascendante et descendante.  
 
 




Figure 2-4 : Répartition du débit sanguin, selon des différents territoires des 
organismes. Ce schéma représente les cavités cardiaques (OD : oreillette droite, 
OG : oreillette gauche, les artères, la micro circulation et les veines. Les trait plein 
représentent les artères et veines ; les flèches indiquent le sens circulatoire, les 
encadrés schématisent la micro circulation. Le pourcentage de débit cardiaque 
destiné à chacun des secteurs vasculaires est indiqué près du trait plein. Adaptée de 
Bura-Rivière A et Boccalon H [12].  
2.4 Paramètres analysés 
2.4.1 Paramètres morphologiques 
Diamètre et volume aortique  
La lumière artérielle issue de la segmentation est utilisée pour mesurer les 
diamètres et les volumes aortiques. Le plugin Osirix permet de mesurer les 
diamètres tout au long de l’aorte selon un intervalle régulier (1mm, 3mm ou 
5mm….) sur l’axe aortique curviligne (figure 2-5).  
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En plus des diamètres, quatre zones ont été définies pour l’étude des 
volumes en cm3 (figure 3-1): 
- Volume V1 : de la racine aortique jusqu’à l’origine du tronc 
artériel brachio céphalique (TABC) 
- Volume V2 : de TABC jusqu’à l’origine du pied de l’artère  sous 
clavière gauche (SCG).  
- Volume V3 : de SCG jusqu’à l’origine du tronc cœliaque 
- Volume V4 : de l’origine du tronc cœliaque jusqu’à la bifurcation 
aortique.  
Concernant les AAA, le volume AAA correspond à la somme du volume V4 et 












Figure 2-5 : On a créé une ligne centrale (« curved-path ») sur la lumière aortique 
(A,B). Le diamètre maximal et minimal a été mesuré automatiquement sur chaque 
coupe axiale (C,D). 
 
   A B 
C 
D 
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Morphologie et épaisseur maximale du thrombus 
Le thrombus de l’AAA est décrit concentrique ou excentrique (antérieur ou 












Figure 2-6 : Epaisseur maximale du thrombus est mesurée sur la coupe axiale 
curviligne. 
2.4.2 Paramètres hémodynamiques 
De manière générale, les résultats issus des modélisations CFD peuvent être 
analysés avec Paraview (Kitware), on peut explorer les champs de vitesse, de 
pression, de vorticité ainsi que les champs dérivés comme c’est le cas du 
WSS. Une échelle de couleur peut-être utilisée pour fournir une analyse 
quantitative. 
Contrainte de cisaillement (Wall Shear Stress : WSS) 
En particulier, nous avons étudié le WSS sur les surfaces correspondant  aux 
segments aortiques (figure 2-16 et figure 3-6)   
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- surface 1 (S1) : aorte ascendante proximale; 
- surface 2 (S2) : aorte ascendante distale; 
- surface 3 (S3) : arche (entre TABC et SCG); 
- surface 4 (S4) : isthme; 
- surface 5 (S5) : aorte descendante; 
- surface 6  (S6) : aorte supra rénale; 
- surface 7 (S7) : aorte sous rénale (pour aorte saine), correspondant au  
collet supérieur de l’AAA dont 7A pour la région pariétale antérieure et 
7P pour la région pariétale postérieure;   
- surface 8 (S8) : sac anévrismal dont 8A pour la paroi antérieure et 8P 
pour la paroi postérieure du sac anévrismale.  











Figure 2-7 : Extrait des surfaces de l’aorte abdominale sous rénale pour analyser la 
contrainte de cisaillement. S7 : collet supérieur, S8A : paroi antérieur et S8P : paroi 










Les vitesses maximales et minimales ont été obtenues en plaçant une sonde 
numérique au milieu de chaque segment, l'accélération maximale (Acmax) et 
la décélération maximale (Decmax) de la vitesse ont été définies comme 
suivant:  
Acmax = (Vmax-Vmin1) / Dt (+);  
Decmax = (Vmax-Vmin2) / Dt (-)  

























On peut observer le comportement du flux relatif à l’étude de la vorticité. Le 
caractère parfois tourbillonnaire du flux peut-être ici quantifié par l’intensité 
de sa  vorticité. L’unité de mesure utilisée par la vorticité est le hertz (Hz) ou 
sec-1, qui correspond au nombre de tours par seconde effectués par un 
volume de flux sur lui-même. A ce jour, on ne connait pas le rôle joué par la 
vorticité dans l’évolution des maladies vasculaires ; mais ces résultats 
démontrent que la MFN est capable de fournir un outil pour réaliser ce type 
d’exploration. On estime qu’il serait l’équivalent du « Rolling » utilisé en 
biologie pour décrire le roulement des cellules au contact de la paroi 
vasculaire. Dans un anévrisme, on peut émettre l’hypothèse qu’un faible 
niveau de vorticité pourrait entrainer la formation de thrombus. 




Chapitre 3. Application de la mécanique des fluides numérique à 
l’imagerie de l’aorte saine 
La section suivante est destinée à la modélisation de l’aorte saine, il s’agit 
d’une population de patients vu au scanner pour des raisons non-
cardiovasculaires. 
L’ensemble des paramètres morphologiques (diamètre, volume) et 
fonctionnels (vitesse, vorticité, WSS) sont une référence indispensable pour 
l’étude des populations avec anévrisme ou en suivi après traitement. 
Pour clôturer le chapitre, nous discuterons sur la pertinence des paramètres 
obtenus, notamment la vitesse, la vorticité et le WSS. Ces résultats seront 
utilisés pour une comparaison avec les AAA dans le chapitre suivant. 
3.1 Patients 
22 volumes aortiques de patients « sains » ont été recueillis. Cette 
population se compose de 18 hommes et 4 femmes, d’âge moyen de 51,4 
ans. Chacun d’entre eux a eu un scanner pour différentes indications non 
cardio-vasculaires (tableau 3-1). 
Tableau 3-1: Les indications de scanner des patients de l’aorte saine 
Indications Nombre (%) 
Suivi ou réévaluation après traitement d’un cancer 
(carcinome hépatocellulaire, mélanome, 
adénocarcinome colique, adénocarcinome 
bronchique….) 
11 (50%) 
Accident de la voie publique ou du sport  8 (36,4%) 
Maladie infectieuse 2 (9,1%) 
Altération de l’état général 1 (4,5%) 
 
  





3.2.1 Géométrie aortique 
Tableau 3-2 : Description des volumes et diamètres selon des segments aortiques. 
 Volume (cm3)  
(Moyen ± écartype) 
Diameter (mm)  
(Moyen ± écartype) 
Segment 1  59,24 ±1,49  A1 = 31,1 ± 3,6 
A2 = 23,3 ± 2,2 
A3 = 26,3 ± 2,9 
Segment 2  22,81 ± 5,52 A4 = 22,4 ± 1,8 
Segment 3  90,05 ± 2,08 A5 = 19,9 ± 2,0 
Segment 4  31,54 ± 8,39 A6 = 18,2 ± 1,8 
A7 = 15,4 ± 1,9 
A8 = 14,5 ± 1,7 
A1: sinus Valsalva, A2: jonction sino-tubulaire, A3: aorte ascendante médiale, A4: 
arc (entre tronc artériel brachio-céphalique (TABC) et l’artère carotide commune 










Figure 3-1 : Géométrie aortique  pour des mesures volumétriques, diamétriques et 




(Gauge pressure P=0) 
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3.2.2 Quantification de la vitesse du sang aortique 
Tableau 3-3 : L’accélération et la décélération maximale de la vitesse 
 Ac max (m.s-2) Dec max (m.s-2) 
S1 1,70 ± 0,42 1,70 ± 0,50 
S2 1,70 ± 0,44 1,70 ± 0,58 
S3 1,95 ± 0,58 2,01 ± 0,68 
S4 2,58 ± 0,72 2,72 ± 0,72 
S5 3,39 ± 1,27 3,34 ± 1,16 
S6 3,68 ± 1,40 3,61 ± 1,62 
S7 2,27 ± 0,90 2,40 ± 1,03 
 
Dans notre étude, les grandeurs de vitesse proches de la paroi postérieure 
sont approximativement les mêmes que celles de la paroi antérieure, 
comme indiqué par la couleur symétrique (figure 3-2). 
 
Figure 3-2 : Profil de la vitesse de toute l’aorte. La vitesse est similaire entre la 
courbure antérieure et postérieure 
 













Figure 3-3 : Profil de la vitesse du fluide  des segments aortiques. La vitesse est plus 
élevée au niveau de l’aorte abdominale supra rénale. 
3.2.3 Quantification de la contrainte de cisaillement (WSS) 
 
Tableau 3-4 : Distribution du WSS de l’aorte saine sur tous les segments aortiques 
 
Surface Systolique WSS (Pa) Diastolique WSS (Pa) Time average WSS (Pa) 
S1 0,46 ± 0,26  0,05 ± 0,03  0,20±0,10 
S2 0,51 ± 0,24  0,07 ± 0,03  0,24±0,09 
S3 0,72 ± 0,29  0,08 ± 0,03  0,30±0,10 
S4 0,83 ± 0,41  0,09 ± 0,04  0,33±0,13 
S5 0,67 ± 0,38  0,07 ± 0,04  0,28±0,13 
S6 1,03 ± 0,45  0,11 ± 0,04  0,42±0,17 






















Figure 3-4: L’évolution temporelle du WSS de chaque 0,05s. d : pic systolique du 
WSS; a: télédiastole. 
Tableau 3-5 : Distribution du WSS pour l’aorte abdominale 





 Systolique Diastolique S6 vs, S7 S6A vs, S6P S7A vs, 
S7P 
Supra-rénal (S6) 1,03 ± 0,45 0,11 ± 0,04   0,001* 
  
0,076 0,023* 
       Antérieur(S6A) 1,45 ± 0,51 0,17 ± 0,05 
      Postérieur(S6P) 0,61 ± 0,44 0,07 ± 0,03 
Infrarenal (S7) 0,60 ± 0,29 0,07 ± 0,04 
      Antérieur (S7A) 0,70 ± 0,29 0,09 ± 0,04 
      Postérieur(S7P) 0,60 ± 0,31 0,07 ± 0,04 
Note: * différence significative (p<0.05)  
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Figure 3-5: Différentes orientations du pic systolique WSS d’une aorte saine. 
 
Le pic systolique WSS était le plus élevé dans l’aorte abdominale supra-
rénale (voir figure 3-4, 3-5, 3-6). Le  pic systolique WSS de l’aorte abdominale 
sous rénale était inférieure significativement par rapport à celui de l’aorte 
abdominale supra-rénale (P<0,01). Il n’y avait pas de différence entre la paroi 
postérieure et la paroi antérieure au niveau de l’aorte abdominale supra-
rénale, en revanche, le pic présenté par le WSS dans la région postérieure de 
l’aorte abdominale sous rénale était significativement plus faible par rapport 





    






Figure 3-6: Évolution temporelle des contraintes pariétales moyennes sur la 
circonférence de la lumière pour sept surfaces distribuées sur toute l'aorte saine. 
S1: l'aorte ascendante proximale; S2 : l'aorte ascendante distale; S3: arc; S4: 










3.3 Discussion  
3.3.1 Vitesse du sang 
Concernant la vitesse, les techniques de représentation pour l'analyse sont 
par plans, par vecteurs et par lignes de courant. Ces options apportent des 
informations concernant l’intensité de la vitesse mais sont aussi applicables 
pour visualiser les typologies complexes du flux pouvant se reproduire à 
l’intérieur du vaisseau, comme le flux hélicoïdal ou turbulent. Dans ce travail, 
la quantification des vitesses maximales et minimales a été obtenue en 
plaçant une sonde au milieu de chaque segment aortique selon la 
nomenclature définie dans le chapitre précédent. 
Ainsi nous avons observé que la vitesse du fluide dans l'aorte augmente 
progressivement à partir de l'aorte ascendante à l’aorte abdominale supra 
rénale, où les vitesses systolique et diastolique ont été trouvées plus élevées 
(figure 3-3). Dans cette position, l'accélération maximale et la décélération 
maximale de la vitesse sont aussi nettement plus élevés que d'autres 
positions bien que Dt (+) et Dt (-) soient  similaires 0,19 s; 0,15 s, 
respectivement dans toute l'aorte (P <0,01) (tableau 3-3).  
Dans notre étude, les grandeurs de vitesse proches de la paroi postérieure 
sont approximativement les mêmes que celles de la paroi antérieure, se 
traduisant par une symétrique répartition des couleurs (figure 3-2). Cette 
observation est explorée de façon comparable dans une étude d’Artoli et 
al.[4]. 
3.3.2 Contrainte de cisaillement (Wall Shear Stress : WSS) 
Dans notre étude, le pic systolique WSS augmente progressivement de 
l'aorte ascendante  (0,46 ± 0,26 Pa) à l'aorte abdominale surrénale (1,03 ± 
0,45 Pa) (tableau 3-4). La distribution des valeurs de WSS à différents 
segments de l'aorte thoracique a été qualitativement et quantitativement 




comparable aux valeurs trouvées par Bürk Jonas et al. [13] . Dans son étude, 
ils  ont  trouvé des valeurs moyennes WSS entre 0,2 et 0,8 Pa à l'aorte 
thoracique tandis que EP. Efstathopoulos et al. [24] ont montré des valeurs 
comprises entre 0,35 et 0,41 Pa, à l'aorte ascendante.  
Le pic systolique du WSS de l'aorte sus-rénale et l' aorte sous-rénale dans 
cette étude était légèrement inférieur à celui d'autres études [53],[54]. Le pic 
systolique WSS de l'aorte sus-rénale et l'aorte sous rénale ont été trouvé à 
1,03 ± 0,45 et 0,61 ±  0,32 Pa, respectivement (tableau 3-4). Pedersen et al. 
ont [57] montré des valeurs moyennes de WSS de 0,6 à 1,7 Pa dans l'aorte 
sus-rénale et 0,2-2,7 Pa dans l' aorte sous rénale.  
Toutefois, une comparaison directe de nos résultats avec les résultats de ces 
auteurs est difficile en raison de nos façons d’approcher le problème 
différentes. Pour ces auteurs, les valeurs de WSS ont été obtenues par un 
processus de dérivation directe des informations vélocimétriques disponibles 
sur les images IRM. Les observations tenues lors de la comparaison entre les 
deux solveurs CFD présentés dans la figure 5-8 (Annexe 1), permettent de 
confirmer que les résultats obtenus avec XFLOW, dont le WSS, sont 
légèrement sous-estimés  par rapport à leurs homologues obtenus par 
Yales2bio. 
Dans notre étude, la vitesse et les distributions de WSS dans l’aorte 
abdominale sous rénale étaient significativement plus faibles que dans 
l'aorte sus-rénale (0,61 ± 0,32 vs 1,03 ± 0,45, p = 0,001) (tableau 3-5). De 
grandes différences entre ces deux régions dans les modèles d'écoulement 
[56] , la distribution de la vitesse [55] et du WSS [50] ont été montré 
précédemment. Le pic WSS dans la région postérieure de l’aorte infra rénale 
était plus faible significativement que dans la région antérieure (p = 0,023) 




(tableau 3-5). Des résultats similaires ont été obtenus par Pederson et 
al.[57],[58]. À cet égard, il faut noter que la distribution et la sévérité de 
l'athérosclérose dans l'aorte abdominale n'est pas uniforme. 
L'athérosclérose implique préférentiellement la paroi postérieure de l'aorte 
abdominale sous-rénale [50]. Comme souligné par Jou et al. [37] et Zarins et 
al. [76], où des valeurs de cisaillement de l'ordre de ± 0,4 Pa donnent des  
régions plus sensibles par rapport aux valeurs supérieures à 1,2 Pa pour les 
régions protégées. De plus, les résultats obtenus par Moore [50]  ont 
démontré que dans l'aorte sous-rénale, les régions de faible moyenne de 
WSS oscillant sont prédisposées à développer des plaques tandis que les 
régions où les WSS sont  relativement élevées ont tendance à être 
épargnées; ce résultat est conforme aux conclusions d'une étude précédente 
par Glagov et al. [28], qui montre que l'athérosclérose est plus importante 
dans le segment sous rénal. D’ailleurs, les études sur l'athérosclérose chez 
les sujets jeunes révèlent aussi que les parois latérales et postérieures de 
l'aorte en aval de l'artère mésentérique inférieure sont impliquées avec une 
fréquence plus élevée.  
3.4  Conclusion  
Nous avons proposé ici une méthode combinant la TDM et la MFN basée sur 
XFLOW pour déterminer les paramètres morphologiques et 
hémodynamiques pour une aorte saine, qui vont constituer la base de  
référence pour les analyses qui vont suivre. Les valeurs de WSS détaillées 
dans ce chapitre pour les différents segments aortiques sont cohérentes, 
mais légèrement sous-estimées, avec les données publiées. Plusieurs auteurs 
utilisent l’IRM directement ce qui ne donne pas une validation à notre 
méthode mais permet de dire que les résultats CFD obtenus pour cette 
population sont du même ordre de grandeur que ceux présentés par 




d’autres équipes. La méthodologie présentée a l’avantage d’être de pouvoir 
être appliquée à une population d’étude rétrospective sans besoin d’avoir 
des conditions hémodynamiques très précises et avec intervention humaine 
modérée. 
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Chapitre 4.  Application de la mécanique des fluides numérique 
aux AAA  
4.1 Introduction 
Un anévrysme est une dilatation permanente localisée, segmentaire, avec 
perte du parallélisme des bords de l’artère dont le diamètre est augmenté 
d’au moins 50 % par rapport à son diamètre normal [36]. La prévalence des 
AAA augmente de façon quasi linéaire avec l’âge à partir de 60 ans. Pour 
Grimshaw [29], la prévalence des AAA > 40 mm chez l’homme est de 2 % à 65 
ans, 3,5 % à 70 ans et 5 % à 75 ans. Les lois de la physique font que la 
tendance naturelle d’un anévrysme est à l’expansion. La vitesse de croissance 
est une variable qui dépend de la taille et de la forme de l’AAA, du terrain de 
dystrophie artérielle (facteurs génétiques, artériomégalie) et de facteurs 







Figure 4-1: Le taux de croissance annuelle des AAA de différente taille selon  deux 
études suivie des AAA [43],[60]. 
Le facteur de risque de rupture des AAA peut être lié à la morphologie de 
l’AAA (le diamètre maximal, la croissance et la forme) ou lié au patient (le 
sexe, les antécédents familiaux, le tabagisme, la broncho-pneumopathie 
obstructive sévère ou l’hypertension artérielle non ou mal contrôlée). Parmi 
ces facteurs, le diamètre maximal de l’AAA est le 1er facteur de risque de 
(mm) 
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rupture et reste aujourd’hui un facteur décisionnel. Si tout AAA peut se 
rompre, le seuil de 55 mm (5,5 cm)[41],[44],[60] de diamètre AP apparaît 
comme particulièrement significatif pour décider d’un traitement afin d’éviter 
la rupture. 
Comme la plupart des patients AAA sont âgés et présentent en même temps 
des facteurs de co-morbidité élevés, le choix de la méthode de traitement 
devient délicat entre un traitement médical, une chirurgie ou un traitement 
endovasculaire (EVAR). 
Malgré une surveillance bien conduite, il existe encore 2% de AAA rompus par 
an  [10] [11], pour deux raisons: la rupture peut survenir chez des patients 
présentant des petits AAA de manière imprévisible [10],[52] et chez des 
patients présentant des AAA > 5.5 cm mais qui n’ont pas de réparation à 
cause de risque opératoire très important.  
Darling, et al. [20] ont étudié 24 000 autopsies consécutives, non spécifiques, 
sur une période de 23 ans. Ils ont trouvé 473 AAA non reséqué, dont 118 
rompus. Près de 13% des AAA ≤ 5 cm de diamètre étaient rompu, et 60% des 
anévrismes de plus de 5 cm de diamètre (dont 54% entre 7,1 cm et 10 cm) 
jamais rompu. Ces résultats remettent en question le critère du "diamètre 
maximal" pour évaluer de manière fiable le risque de rupture d’un AAA. Si ce 
critère avait été strictement suivi pour les 473 sujets AAA ayant été étudiés 
par Darling et al. , 7% (34/473) d'entre eux auraient dû présenter une rupture 
avant le seuil du traitement chirurgical classique en raison d’un AAA  "trop 
petit" (<5 cm). De même, 25% (116/473) d'entre eux auraient subi une 
intervention chirurgicale majeure, inutilement car leur anévrisme restait 
stable.  
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Pour ces raisons, il est indispensable de trouver une méthode d’évaluation 
plus directe, du type biomécanique, qui évite d’utiliser uniquement le 
diamètre comme paramètre décisionnel. 
4.2 Résultats 
4.2.1 Caractéristiques morphologiques de l’AAA 
De façons rétrospective, nous avons étudié les dossiers de 30 patients pris en 
charge au centre hospitalier universitaire (CHU) de Toulouse pour anévrisme 
abdominal sous rénal.  
Le sexe ratio était de 14 (28 hommes, 2 femmes) du fait d’une importante 
prévalence masculine de la pathologie. L’âge moyen était de 76,6±7,6  (de 63 
à 88 ans). Les caractéristiques morphologiques sont résumées dans le tableau 
4-1.  
Nous avons constaté que le thrombus de type excentrique antérieur était 
prédominant (50%), très peu de cas ayant du thrombus concentrique (10%) ou 
thrombus excentrique égal (10%). Parmi 9 cas ayant le thrombus de type 
excentrique postérieur, on a constaté 3 cas avec le thrombus en postérieur 
latéral droit. Concernant la morphologie de l’AAA, la plupart des cas étaient 
sacciforme (73,3%). On a observé qu’il y avait un seul cas d’AAA associé à 
l’AAT (3%). Cette dernière observation relie une étude actuelle multicentrique 
organisée par l’APHM et dont l’analyse morphologique et fonctionnelle (CFD) 
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Tableau 4-1 : Caractéristiques morphologiques de l’AAA 
 Nombre (%) Moyen ± écart 
type 
Diamètre maximal (cm) 
3,5- <4,5 




























Epaisseur maximal du thrombus (cm) 
<5,5cm 
≥5,5cm 
 1,89 ± 0,81 
1,65 ± 0,63 











84,56 ± 18,76 
37,30 ± 11,96 
150,75 ± 54,36 




 77,91 ± 51,19 
74,23 ± 49,42 
81,59 ± 54,38 
A noter que V4 était la somme de volume lumière et volume du thrombus. 
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Figure 4-2 : Répartition qualitative de la pression pariétale moyenne du sac 
anévrismal d’un cas AAA. Coupe coronal  vue postérieure (a) et vue antérieure (b) ; 
coupe sagittal, vue latérale gauche (c) et vue latéral droit (d). Sur ce cas, on peut 
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Vitesse et vorticité 
Tableau 4-2: Accélération et décélération maximale de la vitesse  
Surface Ac max (m.s-²) Dec max (m.s-²) 
S1 1,08±0,33 -1,04±0,40 
S2 1,06±0,36 -1,14±0,45 
S3 1,23±0,32 -1,22±0,31 
S4 1,55±0,44 -1,57±0,60 
S5 2,09±0,58 -2,46±1,08 
S6 2,04±0,69 -2,15±0,83 
S7 2,01±1,04 -2,30±1,41 
S8 0,53±0,30 -0,52±0,19 
S9 1,43±1,11 -1,56±1,03 
 
Tableau 4-3 : la distribution de la vorticité du sac anévrismal. 
 Vorticité (tours.s-1) 
(moyen ± écartype) 
30 cas AAA 19 ±12 
≥5,5cm 10±4 
< 5,5cm 28±12 
La vorticité du groupe AAA de grand diamètre est plus faible par rapport au 
groupe AAA de petit diamètre.   
Contrainte de cisaillement 
Comme nous l’avons montré dans le groupe contrôle, le WSS augmente 
normalement de l’aorte ascendante proximale à l’aorte abdominale supra 
rénale. Pour le groupe avec AAA, le WSS était plus élevé au niveau de l’aorte 
abdominale supra rénale et plus bas au niveau du sac anévrismal. La 





Application de la mécanique des fluides numérique aux AAA  
55 
 
Tableau 4-4 : Distribution de WSS sur tous segments de l’aorte 
Surface WSS diastolique (Pa) 
moyen ±  écart type 
WSS systolique (Pa) 
moyen ±  écart type 
S1 0,04 ± 0,01 0,32 ± 0,12 
S2 0,05 ± 0,02 0,39 ± 0,14 
S3 0,06 ± 0,02 0,42 ± 0,15 
S4 0,06 ± 0,03 0,45 ± 0,18 
S5 0,07 ± 0,04 0,60 ± 0,23 
S6 0,08 ± 0,04 0,67 ± 0,22 
S7 0,06 ± 0,06 0,33 ± 0,17 
S8 0,04 ± 0,03 0,17 ± 0,14 
S9 0,05 ± 0,03 0,33 ± 0,22 
 
Tableau 4-5 : Distribution du WSS au niveau de la paroi antérieure (A) et postérieure 
(P) de l’aorte abdominal sous rénale 
Surface WSS systolique (Pa) S7 vs S8 S7A vs S7P S8A vs S8P 
Collet supérieur (S7) 
Antérieur (S7A) 
Postérieur (S7P) 
0,33 ± 0,17 
0,50 ± 0,45 
0,41 ± 0,39 
P=,000* P=0,327 P=0,05* 
Sac anévrismal (S8) 
Antérieur (8A) 
Postérieur (8P) 
0,17 ± 0,14 
0,13 ± 0,15 
0,21 ± 0,27 
   
* : différence significative (p≤0,05) 
Dans cette étude, nous avons pu noter que le WSS de la région postérieure du 
sac anévrismal était plus élevé que le WSS de la région antérieure (0,21 vs 
0,13, p=0,05). La position du sac anévrismal correspond à la surface S7 (aorte 
abdominale sous rénale) de la population « aorte saine ». Ce résultat confirme 
bien que le WSS du sac anévrismal évolue en sens inverse par rapport à celui 
de la population « aorte saine » (le WSS de la paroi postérieure était plus 






















Figure 4-3 : WSS systolique du sac anévrismal. Le WSS de la région postérieure est 
plus élevé que celui de la région antérieure. Cette observation est inverse pour le cas 








    

















Figure 4-4: L’évolution temporelle de WSS sur l’ensemble de la lumière aortique. 
L’évolution des sept surfaces distribuées sur toute l’aorte pour le cas de l’AAA 
(courbure bleue) par rapport à l’aorte saine (courbure rouge). S1: aorte ascendante 
proximale; S2 : aorte ascendante distale; S3: arche aortique; S4: isthme; S5: aorte 
descendante; S6: aorte abdominale supra-rénale ; S7 aorte abdominale infra-rénale.  
Le WSS du groupe AAA est plus faible que celui du groupe « aorte saine » sur 
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Figure 4-5 : Distribution du WSS systolique de toute l’aorte pour un cas d’AAA. Au 













La présence du thrombus intra-anévrismal (TIA) est vu par certains auteurs 
comme un facteur de risque [71] et par d’autres comme potentiellement 
bénéfique [34], [51]. 
Dans une étude s’intéressant à l’affaiblissement pariétal et l’association du 
TIA à l’hypoxie, Vorp et al [71] ont montré que la présence de TIA était en 
corrélation avec la diminution de pression partielle en Oxygène (PO2). Le tissu 
vasculaire répond aux conditions hypoxiques par une série d'événements qui 
conduisent à une inflammation et à une néo-vascularisation. Ce processus 
entraine l’affaiblissement pariétal. De plus, le thrombus est corrélé avec la 
croissance de l’AAA [42],[66],[72],[74]. En accord avec ces études, Vande 
Geest et at.[69] ont relevé que l’épaisseur du thrombus diminue la résistance 
(wall strength) de la paroi anévrismale. Si cet affaiblissement pariétal est 
l’origine de la croissance de l’AAA, cette confirmation peut probablement 
expliquer que l’augmentation de la  croissance d’AAA est due au thrombus. 
Cependant, d’autres auteurs ont présenté le TIA comme un facteur diminuant 
le ‘’wall stress’’, empêchant les évolutions anévrismales et donc les ruptures 
[34] [51].  
En effet, une étude de Hans et al  [30] sur 98  AAA a signalé que pour 31 
ruptures, le thrombus de type excentrique antérieur était prédominant et il 
n’y avait pas de corrélation entre la localisation du thrombus et le site rompu. 
Dans notre étude, le thrombus de type excentrique antérieur était dans 50% 
des cas et de type excentrique postérieur dans 30% des cas. Concernant le 
type excentrique égal ou concentrique, ils étaient moins fréquents (10%) et ils 
sont observé pour des AAA de morphologie fusiforme. Les résultats de notre 
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étude et l’étude de Hans et al pourrait expliquer pourquoi la rupture survient 
souvent sur la paroi postéro-latérale ou latérale, à la fois in vivo et in 
autopsie[20],[26] si on accepte l’hypothèse le thrombus était considéré 
comme facteur protecteur.   
De plus, Hans et al. [30] ont aussi conclu que le diamètre maximal et le 
volume du thrombus étaient plus grands chez les patients présentant des AAA 
rompus. Bien que notre étude ne prenne pas en compte les AAA rompus, 
nous avons observé que le groupe avec un AAA de grand diamètre maximal (≥ 
55mm) présentait une plus grande épaisseur et volume relatifs du thrombus 
par rapport au groupe de diamètre maximal < 55mm (voir tableau 4-1).  
4.3.2 Vitesse et vorticité  
On peut observer le comportement du flux avec la vorticité, un paramètre qui 
donne une information quantitative sur la typologie tourbillonnaire de 
l’écoulement. Comme déjà dit en introduction, l’unité de mesure utilisée par 
la vorticité est le hertz (Hz) ou sec-1, qui correspond aux tours par seconde 
effectués par le flux sur lui-même. 
Dans notre étude, on a cherché à trouver le lien entre la vitesse, la vorticité et 
le remodelage de la paroi anévrismale. Nous avons observé que le profil de 
vitesses était presque toujours vers l’avant et asymétrique alors que dans 
l’aorte sous rénale, le flux était près de la paroi postérieure (figure 4-6). 
Moore et al [49] ont étudié les modèles d'écoulement de sang dans l'aorte 
abdominale et arrivent aux mêmes observations. Ce profil de vitesse est lié à 
un débit de sortie très important au niveau des collatérales aortiques à ce 
niveau (tronc cœliaque, artère mésentérique supérieure). La séparation du 
flux crée ainsi un désordre au niveau des lignes de courant qui vont s’enrouler 
(augmentation de la vorticité) au niveau de la poche anévrismale. Ce 
phénomène est d’autant plus important que la poche - circulante - est 
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spacieuse. Mais la topologie de la cavité va donner une répartition 
hétérogène de la vorticité et du WSS.  
 
Figure 4-6 : Distribution spatiale de l’écoulement dans l’aorte. Le profil de vitesse est 
vers l’avant au niveau supra-rénal, en revanche, il est près de la paroi postérieure au 
niveau sous rénal. 
Ces dernières années, plusieurs études ont décrit la topologie du fluide 
traversant le sac anévrismal [5], [7], [8] afin de corréler celle-ci avec la genèse 
du thrombus.  
Biasetti et al [7] se sont servi d’une méthode de MFN basée sur le modèle de 
Carreau-Yasuda. Ils ont décrit 9 cas dont 4 aortes saines, 3 AAA fusiformes et 
2 AAA sacciformes. Ils ont mis en évidence une forte perturbation du fluide au 
niveau du sac anévrismal et tout particulièrement juste après le collet 
proximal. C’était dans cette région de séparation du fluide que la vitesse et la 
contrainte de cisaillement étaient élevées.  Ils ont suggéré une activation des 
plaquettes dans ce fluide de recirculation, suivi d’un processus d’adhésion à la 
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paroi dans les zones à faible contrainte de cisaillement de partie distale du sac 
anévrismal. Ce processus contribuerait selon les auteurs à la formation du 
thrombus. Le travail de Basciano et al [6] sur le temps de résidence du fluide 
dans le sac anévrismal pourrais également supporter indirectement cette 
hypothèse.  Cependant, dans notre étude portant sur 30 anévrysmes, nous 
avons observé que le thrombus était prédominant dans la partie proximale du 
sac anévrismal, là où son épaisseur était maximale.   
Dans cette étude, nous avons observé que la vorticité était plus faible dans les 
régions où le thrombus était prédominant. On peut donc supposer qu’une 
paroi qui présente un fluide à faible vorticité est probablement un facteur 
favorable à la genèse du thrombus. Pour confirmer cette hypothèse, il faudra 
évaluer la corrélation entre l’évolution du thrombus et les paramètres de 
vorticité et contrainte de cisaillement. 
4.3.3 Contrainte de cisaillement            
Il est bien connu que la faible contrainte de cisaillement introduit  
la constriction vasculaire, alors qu’avec une contrainte plus élevée il y a une 
dilatation grâce au renforcement de la synthèse de l'oxyde nitrique 
endothélial. Cette activité vise à maintenir l'équilibre artérielle avec un WSS 
moyen aussi longtemps que la fonction endothéliale est intacte [47]. La 
réduction chronique de la contrainte de cisaillement active les monocytes, 
augmente la quantité de plaquettes dans le sang, augmente l'état d'oxydant, 
l’apoptose et le renouvellement cellulaire. Ces changements sont suivis par la 
perte de cellules endothéliales et la desquamation de la paroi. Une 
accumulation de lipides et des agrégats de plaquettes sont aussi observés. 
Des accumulations de fibrine se transforment en fibres de stress d'actine et 
on assiste à une prolifération des cellules musculaires lisses vasculaires [47]. 
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Ces changements dans la structure de la paroi peuvent réduire la distensibilité 
aortique et conduire à l'initiation et/ou la progression de l'athérosclérose.  
La distribution du WSS dans le groupe d’AAA était similaire à celle du groupe 
« aorte saine ». Le WSS augmentait progressivement depuis l’aorte 
ascendante (0,32 Pa) jusqu’à l’aorte abdominale supra rénale (0,67 Pa). Le 
WSS était le plus élevé au niveau de l’aorte abdominale supra rénale et le plus 
faible au niveau du sac anévrismal (0,17 Pa). De plus le WSS était similaire 
entre les collets proximaux et distaux de l’AAA (0,33 Pa)  (tableau 4-4).  
En effet, la corrélation de l’athérosclérose et un faible niveau de WSS a été 
décrite pour la bifurcation carotidienne [76], l’aorte abdominale sous rénale 
et les artères fémorales [57].   
Les valeurs de WSS dans notre étude sont comparables à celles décrites dans 
la littérature. Jonas Bürk et al[13] se sont servi d’une méthode basée sur l’IRM 
exclusivement pour analyser une population de 33 cas d’anévrisme de l’aorte 
thoracique (AAT) et 15 cas d’aorte saine. Ils ont remarqué que la distribution 
de WSS du groupe aorte saine variait de 0,2 à 0,8 Pa, tandis que la distribution 
du WSS pour le groupe d’AAT était plus faible, de 0,1 à 0,4 Pa. Dans notre 
étude, la valeur moyenne de WSS pour le groupe aorte saine était comprise 
entre 0,4 à 1 Pa.  
Nous avons aussi réalisé une comparaison entre la distribution temporelle du 
WSS entre le groupe aorte saine et celle du groupe AAA : Le WSS du groupe 
AAA était toujours plus faible que du groupe aorte saine pour n’importe quel 
segment aortique et à tout moment du cycle cardiaque (figure 4-4). Les 
travaux de Bürk et al [13] sont arrivé à la même conclusion. 
Dans notre étude, on a fait la comparaison le pic WSS systolique dans le sac 
anévrismal (S8), avec celui de la région antérieure (S8A) et postérieure (S8P) 
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pour les deux groupes AAA de diamètres maximal ≥5,5cm et diamètre 
maximal < 5,5cm. Les résultats sont de 0,8 Pa vs 0,18 Pa (S8A) et 0,19 Pa vs 
0,24 Pa (S8P), respectivement avec un indice de confiance de p= 0,05. 
On peut affirmer que les valeurs de WSS systolique au niveau du sac 
anévrismal pour le groupe de diamètre maximal ≥ 5,5 cm étaient plus faible 
que celles du groupe de diamètre maximal <5,5cm.   
D’ailleurs, dans cette étude, le WSS de la paroi antérieure (S8A) du sac 
anévrismal était plus faible que celui de la paroi postérieure (S8P)  avec 0,13 
vs 0,21 Pa ; p=0,05 ; voir tableau 4-5. Cette observation est en sens inverse 
par rapport au groupe de l’aorte saine; voir tableau 3-5. Rappelons que le 
thrombus excentrique antérieur est prédominant dans notre étude. On 
suppose que le faible WSS joue un rôle prédominant sur la présence et 
localisation du thrombus. Cette hypothèse est compatible avec les résultats 
de l’étude de Biasetti et al [8] portant sur l’étude du fluide sanguin anévrismal 
et son interaction avec la genèse du thrombus. Ce rôle s’observe clairement 
dans les figures 4-7 et 4-8 où on compare 2 cas de patients avec AAA avec la 
présence ou non d’un thrombus afin de montrer le lien entre la présence du 
thrombus et les faibles niveaux de WSS et de vorticité. Ces deux cas ont le 
même diamètre maximal, mais le WSS et la vorticité sont nettement 
différents; ils sont plus élevés chez le patient qui n’a pas de thrombus (figure 
4-7). On peut facilement observer chez un patient ayant du thrombus (figure 
4-8) que le WSS et la vorticité sont plus faibles (bleu) sur la paroi antérieure 
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Figure 4-7: Distribution spatiale de la vorticité et du WSS et la typologie 
d’écoulement d’un AAA sans thrombus. a,b,c : la vorticité de l’AAA ; d,e,f : la 
vitesse en streamline ; g,h,i : WSS. La vorticité,  la vitesse et le WSS est 
représentée ici par la moyenne d’un cycle cardiaque, du coupe sagittal - vue 
latérale gauche, du coupe coronal - vue antérieure et du coupe coronal – vue 
postérieure de l’ordre de gauche à droit.  Diamètre maximal = 5cm, WSS 
moyen du sac anévrismal = 0,16 Pa. La vorticité et le WSS sont plus faibles 
dans la région antéropostérieure latérale droite (troisième colonne) où le 
thrombus peut être développé. 




















Figure 4-8.1(a-f) : Distribution spatiale de la vorticité et du WSS et la typologie 
d’écoulement d’un AAA avec thrombus de type excentrique antérieure. Épaisseur 
maximal du thrombus = 1,1cm; diamètre maximal de l’AAA  = 5cm,  a,b,c : vue de 
face postérieure ; c,d,f : vue de face antérieure.WSS moyen du sac anévrisme = 0,1 
Pa. La vorticité et le WSS de la paroi antérieure (où le thrombus est prédominant, d 
et f) sont plus faibles que la paroi postérieure (a, c). On peut observer que le 
thrombus n’est pas présent au niveau de la paroi postérieure (a,c), pour ces régions 
les niveaux de vorticité et WSS sont plus élevés qu’ailleurs dans l’AAA. 
   



































Figure 4-8.2 (g-l) : g,h,i : coupe sagittal, vue latérale droite ; j,k,l : coupe sagittal, vue 
latérale gauche. On peut observer les régions n’ayant  de thrombus qui ont la valeur 
de WSS et vorticité plus élevée que le reste. (Flèches) 
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La plupart des mesures de WSS in vivo montrent une certaine concordance. 
Cependant, il existe des différences en valeur absolue de ce paramètre 
mesurée par les différentes méthodes. Dans une étude sur le WSS de l’aorte 
descendante, Wood et al [75] a montré que la distribution de WSS pendant la 
phase systolique variait de 0,2 à 10 Pa. Long Q et al[45] et al ont aussi relevé 
que le pic systolique maximum du WSS était jusqu’à 7 Pa. Ces résultats étaient 
sensiblement plus élevés que nos résultats. La raison de cette discordance 
réside probablement par la méthode d’analyse utilisée. Ces deux études ont 
utilisé la CFD et des conditions aux limites équivalentes. Mais lors de l’analyse, 
reste à savoir s’ils prennent comme valeur max, la valeur sur un point, une 
surface, une moyenne des maximums sur une surface ou su un point ? Ce qui 
nous semble étrange avec les études de la littérature, c’est qu’ils trouvent des 
valeurs bien supérieures à celles d’une aorte saine, pour des sections 
aortiques bien plus grandes. On peut donc retenir le constat suivant : le site 
d’analyse de WSS n’est pas exactement le même dans les différentes études. 
4.3.4 Pression pariétale 
Dans cette étude, la pression pariétale du sac anévrismal (S8), de la région 
antérieure du sac (S8A) et de la région postérieure du sac (S8P) étaient  de 
433±190 Pa, 431±186 Pa, 407±190 Pa, au dessus de la pression systémique 
moyenne du patient (exemple 100 mmHg = 13332 Pa). Il n’y avait pas de 
différence entre la région antérieure et la région postérieure du sac 
anévrismal (p=0,3). De plus, il n’existait pas de corrélation entre la pression du 
sac anévrismal et les paramètres morphologiques comme diamètre maximal 
(r= -0,3, p= 0,1), ni volume du thrombus (r=-0,1 ; p= 0,4), ni épaisseur du 
thrombus (r= -0,2 ; p=0,2). 
Par l’utilisation de la CFD et la mécanique des structures (paroi), la plupart des 
équipes cherchent à imager la répartition spatiale des contraintes pariétales 
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et quantifier les facteurs qui influencent la distribution de ces contraintes [62] 
[51] [68]. Ceci est essentiel dans l'évaluation du potentiel de rupture de l’AAA. 
Dans une étude concernant la distribution du stress (wall stress) pariétal sur 6 
modèles d’AAA reconstruits en 3D, Raghavan et al [62] ont montré que le pic 
de ‘’wall stress’’ variait de 29 à 45 Pa, et ce pic wall stress était trouvé dans la 
région postérieure de la paroi de l’AAA. Dans son étude, ils ont réalisé le calcul 
sur un cas contrôle, donnant un pic de wall stress de 12 Pa, plus faible que 
celui du groupe AAA. Parmi les facteurs cliniques, le volume de l’AAA était le 
plus corrélé avec le pic systolique de wall stress. Cependant, les limitations de 
son étude, en particulier la petite taille de la population étudiée, remettent en 
question ses affirmations. 
Dans une autre étude, Mower et al [51] ont montré que le TIA pourrait 
diminuer significativement le wall stress. Dans leur étude, ils ont utilisé la 
méthode des éléments finis. Ils ont calculé la contrainte pariétale par 
augmentation progressive de la taille du thrombus. Ils on conclu que le TIA 
fasait diminuer le wall stress. Néanmoins, la présence du TIA ne pourrait pas 
nier ses effets sur l’augmentation de la taille de l’AAA et les changements de 
motifs hémodynamique. 
Dans notre étude, nous avons simulé uniquement le fluide dans la lumière, 
sans compter l’épaisseur de la paroi. Le résultat que nous pouvons présenter 
correspond à un gradient de pression à partir d’un niveau ‘moyen’. Pour 
faciliter nos calculs nous avons pris comme pression moyenne = 0 Pa. Ceci 
veut dire que toute valeur quantitative correspond à un écart par rapport à 
cette valeur (gradients de pression). Pour le rapporter à la pression du patient, 
il suffit de rajouter la pression moyenne systémique pour avoir une bonne 
approximation. Finalement la pression correspond à la pression endoluminale 
Application de la mécanique des fluides numérique aux AAA  
70 
 
(voir figure 1-3). Les autres études ont montré le résultat sur le ‘’wall stress’’, 
c’est pour cette raison, que l’on ne peut pas comparer avec la littérature. 
Ceci nous freine actuellement pour prédire le risque de rupture.  
4.4 Conclusion 
La rupture de l’AAA est multifactorielle. Elle dépend de la taille et de la forme 
de l’AAA, du terrain de dystrophie artérielle (facteurs génétiques, 
artériomégalie) et des facteurs individuels propres (athérosclérose, 
tabagisme). A cela s’ajoute que la plupart des patients AAA sont âgés et 
présentent le plus souvent des facteurs de co-morbidité. 
Dans notre étude, nous nous sommes limités aux observations 
morphologiques et hémodynamiques. Nous n’avons pas intégré l’histoire 
clinique du patient qui est évidemment une limite pour affirmer nos 
conclusions. Si nous avons opté pour ce choix, c’est pour éviter de nous 
perdre avec des informations très diverses sans avoir avant maîtrisé l’outil 
CFD. 
Nous avons étudié les paramètres morphologiques et fonctionnels à un seul 
instant, ce qui limite l’analyse sur l’évolution de l’AAA pour un même patient. 
Dans le cadre d’un PHRC en cours (Protocole ACTA, APHM), nous étudions des 
patients (n=400) inclus dans un protocole avec une surveillance à 1 an 
corrélés à la biologie du patient (biothèque). Cette étude développe la 
méthodologie décrite dans  ce manuscrit. Elle devra in-fine permettre 
d’évaluer plus précisément les effets du thrombus et de la contrainte de 
cisaillement sur l’évolution de l’AAA et les éventuelles répercutions sur l’aorte 
thoracique (AAT). 
Comme déjà mentionné dans le chapitre 3, une autre limitation de cette 
étude réside dans l’utilisation d’une même fonction pour tous les sujets 
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étudiés, sans tenir compte de la fonction cardiaque individuelle. On sait que la 
contrainte de cisaillement varie avec la fonction cardiaque, qui est-elle même 
liée à l’indice de masse corporelle (IMC), paramètre sujet-spécifique. Nous 
pouvons dimensionner la fonction avec l’IMC mais ceci reste encore une 
approximation. 
En dépit de toutes ces limitations, nous avons proposé une méthode qui 
combine la MFN avec le scanner. Nous avons donné une description 
exhaustive des paramètres morphologiques et fonctionnels pour tous les 
segments de l’aorte saine et anévrismale, notamment pour l’aorte 
abdominale sous rénale. Nous avons observé que les régions avec faibles 
niveaux de vorticité et WSS semblent réunir les conditions pour une adhésion 
et une organisation biologique menant à la formation du thrombus. Pour 
mieux comprendre les mécanismes, nous avons mis en place une fusion 
d’images CT/CFD qui nous permet de développer une réflexion intuitive sur 
les conditions d’évolution des anévrismes. Leur distribution spatiale et la 
typologie de l’écoulement à l’intérieur de la lumière circulante. 
Nous travaillons actuellement sur une cartographie hybride multifactorielle, 
qui utilise les conditions limites plus proches du sujet en question. Lors de 
l’inclusion des patients dans le protocole ACTA, des mesures par échographie 
doppler sont effectuées dans la même période que le scanner à T0 et la prise 
de sang pour la bio-thèque. Les mesures doppler donnent des informations 
sur le volume d’éjection (Intégrale Temps Vitesse – ITV- et diamètre sous-
aortique) et le rythme cardiaque du patient (figure 4-9), ce qui permet de 
caractériser la modélisation avec moins de degrés de libertés. 




Figure 4-9 : Surface d’éjection et intégral temps de vitesse. On a multiplié la surface 
de l’anneau aortique (surface d’éjection) (cm²) par ITV (cm) pour obtenir  le volume 


















Nous avons proposé de combiner l’imagerie médicale (IRM et TDM) à la 
mécanique des fluides numériques pour explorer d’un point de vue 
hémodynamique l’aorte saine et pathologique. La méthodologie présentée 
est assez simple et peut être utilisé par un utilisateur non spécialisé avec une 
intervention humaine modérée.  
Nous avons évalué la qualité des résultats de mécanique des fluides sur deux 
solveurs Yales2Bio et XFlow qui modélisent le problème par deux approches 
numériques différentes : Navier-Stokes et Lattice-Boltzmann. Bien qu’il 
existe des limites dues à la difficulté de forcer les équations LB pour prendre 
en charge les fluides <<incompressibles>> et l’imprécision des résultats au 
niveau de la couche limite à la paroi ; le solveur XFlow montre plusieurs 
avantages : le temps de calcul est très intéressant sur une architecture légère 
(ordinateur de bureau ou portable) et la réalisation des géométries s’avère 
être moins exigeantes en tremes de qualité.  
Nous avons donné une description presque complète des paramètres 
morphologique et fonctionnels  pour tous les segments de l’aorte saine et 
anévrismale, notamment pour l’aorte abdominale sous rénale.  
En réalité, plusieurs auteurs utilisent l’IRM directement, ce qui ne donne pas 
une validation à notre méthode mais permets de dire que les résultats CFD 
obtenus par deux populations d’études (aorte saine et AAA) sont du même 
ordre de grandeur que ceux présentés par d’autres équipes.  
Quant à la population d’AAA, nous avons observé que les régions avec faible 
niveaux de vorticité et WSS semblent réunir les conditions menant à la 




fusion d’images CT/CFD qui nous permets de développer une réflexion 
intuitive sur les conditions d’évolution des anévrismes.   
Malgré tous les avantages décrits ci-dessus, il existe encore des limites sur 
nos conclusions. D’abord, nous nous sommes limités aux observations 
morphologiques et hémodynamiques. Nous n’avons pas intégré l’histoire 
clinique du patient ce qui est évidemment une limitation pour affirmer nos 
conclusions. A cela s’ajoute que nous avons utilisé une même fonction pour 
tous les sujets étudiés bien que le WSS est un paramètre sujet-spécifique. En 
plus, nous avons étudié les paramètres morphologiques et fonctionnels à un 
seul instant, ce qui limite l’analyse sur l’évolution de l’AAA pour un même 
patient.  
L’étude sur la population de patients inclus dans le protocole ACTA, avec 
comme caractéristique particulière la surveillance pendant à un an 
d’intervalle (paramètres morphologiques, fonctionnels  et biologiques), va 
donner lieu à une comparaison intra-patient. Cette étude va nous permettre 
d’éliminer certaines limites dues au manque de données hémodynamiques.  
Dans l’esprit d’une approche optimisée nous intégrons l’intégral temps 
vitesse pour dimensionner leur fonction cardiaque. L’évolution relative des 
paramètres décrits dans ce travail vont nous permettre peut-être de 









Annexe 1 : Mécanique des fluides numériques XFlow versus 
Yales2. Analyse de la méthode de résolution du problème 
Comme déjà présenté en introduction, les équations de Navier-Stokes sont 
des équations aux dérivées partielles non linéaires, élaborées pour décrire le 
mouvement des fluides dans l’approximation des milieux continus, dont la 
cohérence mathématique n'est pas démontrée, mais qui permettent 
souvent, par une résolution approchée, de proposer une modélisation de 
phénomènes différents (les courants océaniques, l'atmosphère, les 
différents transports, des avions ou voitures) ainsi que de l'écoulement des 
fluides. 
Jusqu’à maintenant, la plupart des études des mécaniques des fluides 
numériques médicales étaient réalisées avec les équations de Navier-Stokes 
(NS). Comme le méthode volume finis, les autres méthodes numériques 
comme les différences finis, les éléments finis sont bien établis, précis et 
efficaces mais ils présentent trois difficultés majeures [67]: le temps pour 
générer le maillage, la nécessité de résoudre l'équation de Poisson pour le 
champ de pression , et les approximations du calcul de la contrainte de 
cisaillement à partir de la vitesse. D'autre part, leur applicabilité sur une 
paroi en mouvement due à une très dépendance à la qualité du maillage à 
tout instant. En revanche, les techniques pour générer le maillage en 
dynamique ont été récemment rapportées [67]. Par ailleurs, les travaux issus 
du projet OCFIA (www.ocfia.org) ont démontré qu’il était possible de 
modéliser le cœur gauche à partir d’un maillage déformable guidé par 
l’imagerie cardiaque (CINE IRM).  Ces travaux ont été approfondis à l’Institut 
de modélisation de Montpellier est ont permis de démontrer que les 
maillages déformables n’étaient plus une limitation pour la résolution NS  




En contre partie, une nouvelle méthode de Lattice Boltzmann  (LBM), a été 
développée à base de flux de particules [2], [32], [48], [61].  Ces techniques 
mésoscopiques peuvent être très utiles pour  modéliser les paramètres 
hémodynamiques.  La méthode LBM + flux de particules est plus flexible 
dans la résolution de fluide à plusieurs problèmes de débit, exigeant des 
maillages réguliers simples, et sont  moins sensibles à la complexité de calcul 
en  géométrie complexe. Cette nouvelle méthode est adaptée au solveur 
Eulérien mésoscopique. Il s'agit d'une discrétisation de l'équation de 
Boltzmann qui décrit l'évolution des particules dans la théorie cinétique. En 
raison de sa simplicité en exécution  et pour générer le maillage. La capacité 
de cette méthode a été démontrée dans diverses applications, y compris la 
simulation  d'écoulement sanguin Newtonien [3], non-Newtonien [2], de 
suspension, et la géométrie complexe [38]. 
Le fonctionnement du code XFlow, qui a été utilisé dans ce travail, est basé 
sur la théorie de LBM, capable de modéliser l’écoulement d’un fluide 
newtonien (à viscosité fixe) à travers l’équation de Boltzmann, qui prend la 
place des équations de Navier-Stokes habituellement utilisées dans les 
méthodes de MFN médicales. Il a été montré que la résolution LBM donne 
des avantages par rapport à la résolution NS. D'abord, c’est plus rapide et 
facile de générer des grilles cartésiennes que de construire un maillage 
volumique de qualité suffisante pour la résolution NS. De façon générale, le 
temps de modélisation est plus court et les gestes sont réduits lorsqu’on 
décide de travailler avec LBM. Par contre, le réalisme du résultat peut-être 
discutable. 
Ce chapitre est destiné à comparer la qualité des résultats de mécanique des 
fluides numériques que nous avons réalisés. Pour ce faire, nous avons lancé 




laboratoire. La motivation était d’évaluer deux méthodes de résolution 
numérique basées sur deux équations de dynamique des fluides: 
- Navier-Stokes sur le solveur Yales2bio développé par l’Institut de 
Mathématiques et Modélisation de Montpellier (I3M) 
- Lattice-Boltzmann sur solveur XFlow développé par la société Next-
Limit Technologies, Madrid, Espagne. 
Les étapes de préparation (segmentation et extraction de la géométrie) et 
les conditions hémodynamiques restaient les mêmes. Ce qui change est 
uniquement le solveur qui utilise une méthode de résolution complètement 
différente. 
5.1 Détails sur les solveurs CFD 
XFlow est basé sur la méthode de Lattice-Boltzmann, capable de modéliser 
l’écoulement d’un fluide newtonien (ou non-newtonien) au moyen des 
équations de Boltzmann, qui sont en général utilisées pour la dynamique des 
gazes. L’avantage du solveur XFLOW est centré sur la facilité pour la gestion 
du maillage qui se limite au STL de surface. Le solveur est autonome lors du 
remplissage du domaine numérique, c’est d’ailleurs par un domaine 
cartésien (matrice composée de voxels cubiques comme en imagerie 3D) que 
le volume intérieur est complété. Il s’intéresse au mouvement particulaire 
moyen sur un volume de contrôle donné et comme les angles sont fixés à 
angle droit (cubes), la résolution numérique est triviale. En plus il est basé 
sur un flux de particules facilement caractérisable, ce qui permet d’arriver à 
des temps de calculs très intéressants sur une architecture légère 
(ordinateur de bureau ou portable de dernière génération). Si bien la 
modélisation sur une grille cartésienne permet d’accélérer le traitement de 




gênantes au niveau de la représentation du fluide « incompressible » et la 
difficulté à s’ajuster à une paroi réelle et donc une imprécision des résultats 
au niveau de la couche limite à cette paroi. Le maillage <<numérique>> 
restera toujours en marche d’escalier. Une très haute résolution de calcul 
(très fine grille cartésienne) donnerait des meilleurs résultats mais  
augmenterait dramatiquement le temps de calcul. 
 
Figure 5-1 : Représentation d’une forme arrondie à partir d’une grille cartésienne 
YALES2bio est un solveur développé par le CORIA (UMR CNRS 6614) et l’I3M 
(UMR CNRS 5149) en collaboration avec l’équipe du laboratoire INSERM 
depuis 2007. Depuis les premières preuves de concept, les modèles 
spécifiques pour le traitement des flux sanguins macroscopiques et 
microscopiques sont en cours d'élaboration et validées au sein du groupe 
cardiovasculaire composé par l’I3M et le groupe de modélisation du 
laboratoire (anciennement projet OCFIA : http://www.math.univ-
montp2.fr/~yales2bio/recent-heart.html). Ce solveur est capable de 
modéliser l’écoulement d’un fluide newtonien au moyen des équations de 
Navier-Stokes incompressibles. Il utilise le maillage STL de surface et 
complète le volume par des tétraèdres qui s’ajustent parfaitement aux 
contours du modèle. Les calculs sont certes plus longs mais vu que le 
maillage est mieux adapté à représenter la fine couche limite les résultats de 






Génération du domaine numérique équivalent 
Nous importons le maillage de surface (STL) dans le logiciel GAMBIT qui 
permet d’effectuer un maillage optimal pour la suite des étapes de 
modélisation. Il génère un maillage volumique (tétraèdres à 1 mm de coté) 
au format msh pour Yales2bio. Afin de travailler dans des conditions 
équivalentes sur les deux solveurs CFD, nous avons codé Yales2bio pour qu’il 
régénère un maillage de surface au format STL, tel qu’il est en surface du 
maillage de volume, mais avec les optimisations recalculées lors du 
traitement sous Gambit. 
 
Figure 5-2 : Maillage de surface est importé dans Gambit. Sur le coté supérieur à 
droite, on peut observer les différentes boîtes à outils correspondant aux 
opérations de post-traitement, afin d’obtenir des surfaces de paroi, d’entrée et 
sorties de qualité suffisante pour la modélisation. L’étape suivante est la 
génération du maillage volumique. La distance spatiale entre les nœuds est de 
1mm, cela veut dire qu’on pourra calculer avec une précision de 1mm dans les trois 





Figure 5-3 : Détails sur la surface d’entrée et des sorties qui permettent de 
caractériser les conditions hémodynamiques du modèle. 
C’est ainsi que lors du premier cycle (itération) de calcul, Yales2bio génère le 
maillage de surface pour être utilisé sous XFLOW à l’identique. La grille 
cartésienne du solveur LB est réglée à 1mm. 
La soumission du même jeu de données sur deux solveurs permettra 


















Figure 5-4 : Le tracé de toutes les entrées / sorties (1er et 3ième graphique) est 
apparemment identique pour les deux solveurs. Avec le solveur Yales2bio, le flux 
est bien modélisé comme un flux incompressible, le bilan de masse est nulle (la 
différence entrée / sortie (E/S) est nulle, la courbe verte du 2ième graphique reste à 
0), tandis que pour XFLOW, le bilan de masse n’est pas nul pendant la systole. Ceci 
est représenté par des oscillations de la courbe verte sur la figure au 4ième 






Figure 5-5 : Des graphiques plus détaillés permettent de voir que les flux des sorties 
sur les deux solveurs sont exactement les même pour toutes les collatérales 
aortiques modélisées, à l’exception des artères iliaques (dernier graphique). Cette 






Tableau 5-1 : Caractéristiques de maillage pour dix patients 
Patients Yales2Bio XFlow 
 Nœuds Nombre de 
tétraèdres 
Nœuds Nombre de facettes 
1 349051 1890511 591877 771277 
2 393022 2165490 431724 454954 
3 605567 3360507 744928 809740 
4 383161 2111699 406347 429397 
5 423043 2335130 461975 485926 
6 487122 2667018 610250 640636 
7 393887 2163109 409694 368503 
8 570451 3171295 639113 668535 
9 417906 2296893 467335 493846 
10 578819 3218183 653821 683928 
Moyen 460202 2537983 541706 580674 
 
Tableau 5-1 montre les caractéristiques de maillage pour dix patients. A titre 
d’information, nous avons utilisé 4 processeurs pour lancer le calcul sur 
XFlow et 10 processeurs pour Yales2Bio. Le temps de calcul moyen pour une 














5.2.2 La Force de contrainte de cisaillement pariétal (WSS) 
 
Figure 5-6 : La contrainte de cisaillement pariétal (WSS) obtenu par la simulation 
numérique sur  deux solveurs a été analysée sur Paraview. Cette analyse a été 
réalisée d’une façon comparative, sur la même coupe au niveau du sac anévrismal. 
La valeur de WSS a été représentée par la moyenne sur un cycle cardiaque complet 
(Average WSS ou AWSS), elle intègre 2,5s de simulation après convergence du 
résultat CFD. 
 
Figure 5-7 : Analyse de la contrainte de cisaillement (WSS) sur une surface du sac 






Figure 5-8 : WSS moyen pour la zone du sac anévrismal pour 10 patients modélisés 




































Patient 3  
YALES2 XFlow 
 Patient 4 
YALES2 XFlow 
 Patient 5  
YALES2 XFlow 





 Patient 9 
YALES2 XFlow 
 Patient 8 
YALES2 XFlow 
 Patient 10 
YALES2 XFlow 




Figure 5-9 : Coupe en plein milieu du sac anévrismal. Représentation du champ de 
vitesse moyenne (magnitude de la vitesse moyenne) pour 10 patients. Une 
comparaison Yales2bio/XFLOW est donnée pour chaque patient modélisé. On peut 
observer un accord qualitatif dans certains cas (patient 3, 5, 7 et 10). Cette analyse 
nous donne une statistique initiale de 6/10, ce qui n’est pas satisfaisant. 
5.3 Discussion 
Le résultat sur la moyenne de wall shear stress et la vitesse au niveau du sac 
anévrismal montre un accord relatif entre les deux solveurs. En revanche, le 
WSS obtenu par XFlow semble plus faible que celui obtenu par Yales2bio. 
D’une part, on peut penser que cette différence est à l’origine de la propriété 
compressible du code XFlow (figure 5-4 et 5-5). D’autre part, XFlow travaille 
sur une géométrie dite « meshless » dans laquelle on injecte des particules 
virtuelles et on suit le mouvement (particle-based approach). Mais en réalité 
il existe un maillage cartésien cubique qui ne s’ajuste pas parfaitement aux 
parois. C’est en fait le code même qui génère un maillage structuré 
(cartésien) adapté aux éléments géométriques inclus dans le domaine de 
calcul afin de résoudre le problème sur géométrie complexe. La contrainte 
de cisaillement d’un fluide newtonien est classiquement estimée à partir de 
gradients des composantes de vitesse, et de la viscosité du fluide. Ce 
processus implique des approximations qui peuvent aboutir à une sous-
estimation de l'ordre de 10-45%, montré dans une étude de Luo et al [46]. 
Cette erreur est liée au profil de vitesse non linéaire à la paroi. 
Bien que les résultats obtenus par la simulation numérique sur code XFlow 
semblent sous estimés, ils sont comparables qualitativement et 
quantitativement avec certaines études précédentes [13], [24]. A cela 
s’ajoute, dans le domaine débutant de l’imagerie hémodynamique aortique, 
le fait que l’analyse fonctionnelle quantitative à l’aide de mécanique des 




particulier quelles sont les valeurs de référence du WSS à retenir et à utiliser 
notamment pour le réglage  des échelles des simulations ? Par contre, cette 
méthode de modélisation de l’aorte en CFD nous donne la possibilité 
d’obtenir un ensemble complet des paramètres hémodynamiques afin de 
mieux comprendre leurs mécanismes pathogéniques, notamment sur les 
anévrismes aortiques. Cette méthode est assez simple avec un minimum 
d’intervention humaine, mais reste à valider sur des expérimentations sur 
fantôme (PIV / IRM).  
Les résultats obtenus au laboratoire en même temps que la fin de ce travail 
de thèse tendent à confirmer que Yales2bio reste assez réaliste face aux 


















Annexe 2: Validation CFD / IRM sur modèle in-vitro 
 
Plusieurs méthodes sont proposées pour valider le solveur CFD. La méthode 
PIV (Particle Imaging Velocimetry) est la référence. Nobstant elle présente 
des difficultés relatives au référentiel géométrique car elle n’est pas 
directement superposable à la géométrie utilisée en CFD.  
Dans notre travail nous avons voulu utiliser l’IRM pour effectuer en même 
temps l’acquisition du domaine géométrique et du champ de vitesses sur un 
modèle fisique réel. Ainsi, toutes les données utilisées sont cohérentes avec 
une précision millimétrique. Cependant, il existait encore un degré de liberté 
sur la grandeur de la vitesse mesurée. Les mesures IRM sont relatives au 
déphasage de la phase des spins circulants dans le conduit par rapport à 
ceux qui restent immobiles. La valeur absolue de la vitesse peut donc 
contenir des erreurs qui peuvent arriver jusqu’à 20% selon certaines 
publications. 
Afin de palier à ce problème nous avons mis en place un système de contrôle 
indépendant. Il s’agit d’un capteur à ultrasons monté en série qui nous a 
permis de connaître avec une grande précision le débit mis en circulation 










6.1 Modèle expérimental 
 
Figure 6-1 : Modèle expérimental 
Le modèle expérimental est composé d’un segment de tuyau rigide de 18 
mm de diamètre, branché à une pompe à galets qui se trouve à l’extérieure 
de la salle IRM. Le rayon de courbure est celui d’une crosse aortique et 
présente une plicature (rétrécissement) qui génère des instabilités de flux en 
aval de la sténose.  
Un capteur à ultrasons, placé en série juste après la sortie de la pompe à 
galets, produit un signal qui est traité par ordinateur (Labview) à travers une 
carte d’acquisition (National Instruments). Ce signal permet d’intégrer le 
‘flux total’ qui est ensuite divisé par le nombre de cycles effectués et donne 
une incertitude < 0,01 %.  
Le passage du corps de pompe (tuyau flexible) et des branchements 
électriques se fait par un guide d’onde disposé sous la table du poste de 
commande. 
Une unité de pouls périphérique (PPU) permet d’obtenir un signal de 




système et marque chaque cycle par le passage du niveau d’eau devant un 
détecteur lumineux.    
Le système est rempli d’eau (viscosité 0,001 Pa.s-1 et 1000 kg.m-3) à une 
pression d’environs 100 mmHg. 5cc de produit de contraste à base de 
gadolinium (Multiance) est injecté dans le fluide pour obtenir un meilleur 
rapport signal sur bruit en imagerie morphologique. 
6.2 Description des séquences d’imagerie utilisées pour la validation 
Tableau 6-1 : Séquences d’imageries utilisées pour la validation  
Séquence IRM Résolution 






Flash 3D  0,73x0,73x0,7 1 00:01:32 Définition de la 
géométrie 3D utile pour 
la modélisation 
Phase 
Contrast 2D  
0,7x0,7x6 35 00:00:21 Mesure du flux d’entrée 
et sortie avant 
l’acquisition 3D, permet 
de définir les conditions 





1,09x1,09x1,2 20 01:35:26 Mesure du flux 3D utile 
pour la validation en 




0,7x0,7x6 35 00:00:21 Mesure du flux d’entrée 
et sortie après 
l’acquisition 3D. Permet 
de vérifier la stabilité 
des conditions 







Figure 6-2 : Séquence Flash 3D (gauche) et coupe de contraste de phase 2D (droite) 
placée perpendiculairement aux segments d’entrée (ROI rouge) et de sortie (ROI 
vert) de flux. La ligne verte sur l’image de gauche représente la position et 
l’épaisseur de la coupe 2D. 
Avec une vitesse d’encodage constante à 0,25 m/s, les volumes dynamiques 
obtenus sont les suivants : 
 Volume type morphologique obtenu par les images magnitude. 
 Volume de vélocimétrie suivant la direction droite-gauche (Vx dans les 
modélisations) 
 Volume de vélocimétrie suivant la direction pieds-tête (Vy dans les 
modélisations) 










Magnitude de la phase 
 
Vx (encodage droite – gauche= 0,25 m/s) 
 
Vy (encodage pieds – tête= 0,25 m/s) 
 
Vz (encodage antéro – postérieur = 0,25 m/s) 





Figure 6-4 : Une séquence 2D a été reconstruite à partir de la séquence 3D afin de 
la comparer à la séquence acquise en 2D. Des ROI ont été placées aux mêmes 
emplacements que ceux décrits dans la séquence contraste de phase 2D.  
Etant donné que l’acquisition 3D a une durée de 01:35:26 une deuxième 
séquence de contraste de phase 2D contrôle est effectuée en fin de séance 
afin de mesurer la stabilité du débit circulant dans le système à modéliser. 
6.3 Traitement des données IRM 
Les data obtenues lors de la séance expérimentale sont enregistrées au 
format DICOM. 
La séquence Flash 3D a été chargée sur Amira (Visage Imaging, Berlin) pour 
être segmentée au moyen d’un seuillage et proche voisin. Un maillage 
surfacique est obtenu et enregistré au format STL et représente avec une 
précision < 0,7 mm la géométrie 3D du modèle expérimental présent dans le 
FOV. 
Les séquences de contraste de phase 2D (avant et après) et la 




5.9 32 bits (Pixmeo, Switzerland). Des ROI sont placées sur les régions 
d’entrée et sortie et leur contenu est exporté au format ‘csv’ avec le plugin 
‘export_ROIs’ . Les données csv sont ensuite chargées sur Matlab R2011b 
(The Mathworks) où sont utilisées pour définir une fonction d’entrée (série 
de fourier à 5 harmoniques) au moyen de la bôite à outils ‘cftools’. Chaque 
jeu de données donne une fonction temporelle qui décrit le flux pulsé en 
fonction du temps pour l’entrée du domaine à modéliser. 
La fonction calculée sur la base du contraste de phase 2D permet de définir 
la condition limite (CL) pour la modélisation. La valeur du débit doit être la 
même avant et après l’acquisition 3D et le débit obtenu doit être ajusté à la 
valeur absolue mesurée de façon indépendante par le capteur à ultrasons 
mis en place en série sur le circuit. 
La séquence de flux 3D est chargée sur Matlab au format DICOM. Un script 
développé au laboratoire permet de transformer les données DICOM en VTK, 
format de visualisation habituellement utilisé pour l’analyse des résultats de 
modélisation type CFD. Le script ‘dcm2vtk’ réécrit des volumes VTK qui 
contienent 4 champs : magnitude, Vx, Vy et Vz. Afin de pouvoir superposer 
les données IRM sur les données issues de la modélisation CFD, les 
paramètres de dimensions, orientation et inclinaison sont prise en charge 
par le script. Ces VTK issus des mesures IRM sont ensuite chargés dans 
Paraview 4.2 64bits (Kitware). Les données sont ensuite projetées sur la 
même topologie de maillage que celui utilisé lors de la CFD afin de pouvoir 
comparer les résultats point par point, plans 2D ou profils. Ce traitement 
permet d’éliminer des données inutiles car elles sont à l’extérieur de la zone 





6.4 Modélisation CFD 
Le solveur utilisé est Yales2bio et les runs sont effectuées sur le cluster 
omega installé à l’université de montpellier 2. Un dossier type se présente 
comme ç’est décrit ci-dessous, les explications intéresantes pour l’utilisateur 
sont devant chaque item. L’architecture de ce dossier rend facile le 
lancement et la caractérisation des calculs. Pour un run il faut placer le 
maillage au format msh dans le dossier meshes, définir les harmoniques de 
fourier de la fonction d’entrée, charger le coord.txt qui caractérise le MFN, 
définir les paramètres des ressources informatiques et taper ‘run’ en ligne de 
commande. Le calcul peut-être lancé depuis n’importe quelle station de 
travail connectée à internet suivant les protocoles SSH et SFTP.  
[ocfia@omega MANIP03102014]$ ls 
- batch : fichier texte où sont décrits le nombre de nœuds, cœurs et temps 
prévu pour le run. 
- meshes : dossier où sont placés les maillages STL et msh (gambit) 
- coord.txt : fichier texte avec les coordonnées des points qui représentent le 
dispositif MFM 
- memb.in : fichier texte modifiable où sont décrits les paramètres de calcul 
(viscosité, densité, harmoniques, fréquence cardiaque, avec ou sans MFM, 








- MANIP03102014.o27246 : registre des données de contrôle (pas de temps, 
sondes, critères de convergence, …)  
- Dump : dossier où sont déposées les résultats CFD au format HDF5 
- run.sh 
Yales2bio est un solveur Navier-Stokes volumes finis, incompressible, 
développé en partie par l’équipe de l’institut de mathématiques et 
modélisation de montpellier (I3M) qui maintient depuis des années une 
relation scientifique avec notre équipe de recherche à Toulouse. Yales2bio 
est installé sur un cluster de calcul (omega.math.univ-montp2.fr) qui dispose 
au total de 156 processeurs (13 nœuds avec 12 processeurs / nœud). Il 
possède des caractéristiques de scalabilité très élevées arrivant à un 
optimum en termes de temps de calcul pour des nombre de processeurs 
n_proc=n_tétrahèdres / 30000. 
Ci dessous quelques paramètres présents dans le fichier memb.in 
# Main parameters ========================= 
TIME_MAX = 14.83  
DUMP_TIME_PERIOD = 0.03705 
…. 
# parameters 
KINEMATIC_VISCOSITY = 1E-6 #  
BPM = 80.978 # !!! 
….. 
A0 = 0.0255 # (18,9 ml ) 
A1 = 0.0002861 
B1 = 0.00525 
A2 = 0.0006989 
B2 = -0.00212 




B3 = -0.0002132 
A4 = 0.0002611 
B4 = 0.0006603 
A5 = 0.0003013 
B5 = 9.76E-5 
Avec un TIME_MAX = 14.83 s et une période par cycle de 0,741 s (BPM = 
80.978), nous avons modélisé 20 cycles cardiaques. On obtient dans le 
dossier dump 400 solutions (20 par cycle) enregistrées tous les 
DUMP_TIME_PERIOD = 0.03705 s. 
Les harmoniques de fourier sont décrits ici et permettent d’alimenter 
l’entrée avec un débit pulsé à exactement 18,9 ml. 
Le calcul a duré 28 minutes sur 8 nœuds et 12 processeurs / nœud (96 
processeurs).  
6.5 Résultats 
Les mesures de vélocimétrie par IRM ont donné respectivement des débits 
mesurés de 17,9 ml/cycle et 16,45 ml/cycle pour l’acquisition de contraste 
de phase 2D et pour la reconstruction 2D à partir de la séquence de flux 3D. 
La valeur mesurée avec le capteur à ultrasons était de 18,95 ml/cycle et a été 
calculée sur une intégration du volume circulant pendant toute la durée de 
la séquence de flux 3D, à savoir, pendant 1h35.  Une précision de 1% / Litre 
est décrite dans la fiche technique du dispositif. Pour ajuster la courbe 
obtenue par la mesure de contraste de phase 2D au débit absolu, nous avons 
changé l’harmonique A0 de sa valeur initiale 0,02421 à la valeur 0,0255. De 
cette façon la forme de la courbe est conservée et le débit imposé au calcul 





Tableau 6-2 : Débits mesurés par vélocimétrie par IRM 
 Débit en ml Ecart relatif 
Capteur US 18,95  
3D 16,45 -13% 
2D 17,90 -6% 
Référence  18,95 0 % 
 
Figure 6-5 : La fonction ajustée au débit mesuré (référence) par le capteur est 
exactement reproduite au niveau du patch d’entrée (inlet Yales2bio). Ceci est 
obtenu sur un profil parabolique, tel qu’il est attendu en entrée du FOV après un 
segment linéaire d’environs 1,5 m tel qu’il est décrit dans la figure qui décrit le 
modèle expérimental. 
La première partie (avant la sténose) du champ de vitesse est laminaire 
tandis que la deuxième partie (après la sténose) présente des perturbations. 
Ceci s’explique par un régime turbulent casé par un forte accélération après 
la plicature. Des sondes numériques ont été posées pour illustrer ceci. La 
localisation est répartie stratégiquement dans tout le domaine comme c’est 





Figure 6-6 : Répartition des sondes dans le domaine de calcul. De 1 à 10 régime 
laminaire, de 11 à 20 régime d’instabilité (turbulent). 






Figure 6-8: Résultats des sondes placées dans la région après la plicature (régime 
turbulent) 
On observe par les résultats des sondes 1-10 que la solution converge à 
partir des 5 cycles de simulation et que les courbes de vitesses mesurées en 
ces points sont reproduites périodiquement de façon stable. C’est la 
caractéristique d’un régime laminaire. L’analyse d’un seul cycle, par exemple 
le dernier, est donc suffisant pour illustrer la totalité des résultats pour la 
première moitié. Par contre, les résultats des sondes 11 à 20 montrent que 
le flux est instable, il n’est pas périodique et présente des instabilités d’un 
cycle à l’autre. L’analyse du dernier cycle de simulation permet de modéliser 
qu’une partie du phénomène turbulent présent dans la deuxième moitié du 
modèle. 
Afin de quantifier les écarts entre les mesures IRM et la modélisation CFD 
nous avons effectué une analyse statistique sur l’ensemble des points 
(176857) contenus dans le maillage. Il existe une distorsion géométrique en 




mesure IRM. Cette observation est illustrée dans la figure suivante où la zone 












Figure 6-9 : Distorsion géométrique 
Nous présentons ici les boxplot pour chaque phase (figure 6-10) 
 
Figure 6-10 : A gauche les ‘boxplot’ avec tous les points (176857) et à droite les 







Les valeurs moyennes sont présentées dans le tableau 6-3. Les écarts sont 
calculés en cm/s et en pourcentage sur la base de la vitesse d’encodage 
(Venc=25cm/s). 
Tableau 6-3 : Moyen de différence de vitesse entre CFD et IRM 
Percentile Tout le domaine Sans distorsion géométrique 
25% 0,79 3% 0,71 3% 
50% (médiane) 1,71 7% 1,55 6% 
75% 3,14 13% 2,91 12% 
95% 7,81 31% 7,25 29% 
 
L’imagerie de vélocimétrie 3D obtenue par IRM sur environs 7700 cycles est 
une moyenne temporelle qui intègre les variations illustrées par les sondes 
placées dans la modélisation. 
Nous avons tracé des profils à différents endroits du domaine modélisé. Les 
résultats suivants présentent le champ de vitesse sur le même plan coronal 
pour le résultat CFD et les mesures IRM. Quatre profils de vitesses sont 
présentés dans l’ordre proximal – distal. Le profil rouge correspond à la 
modélisation et le noir  à l’IRM. Deux temps sont présentés (max et min de 



























Figure 6-11 : Profils de vitesse sur le même plan coronal pour le résultat CFD et les 
mesures IRM. Le profil rouge correspond à la modélisation et le noir  à l’IRM (a: 














Les résultats obtenus sont satisfaisants. La modélisation est assez réelle car 
elle nous donne 75% des points avec un écart inférieure à 12% dans la zone 
sans distorsion géométrique et 13% sur tout le domaine modélisé. 50% des 
points sont en dessous de 6% d’erreur. Et pourtant ces valeurs sont sur 
estimées car il y a des erreurs dus à la mesure par vélocimétrie 3D, comme 
c’est le cas de l’alising et des imprecisions dues à la séquence utilisée, nous 
avons vu qu’elle était sous-estimée de 13% par rapport à la mesure du 
capteur à ultrasons pour le débit circulant. Concernant l’aliasing, nous 
n’avons pas augmenté la vitesse d’encodage par crainte de perdre en 
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